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SUHRN

LETKOVIC, Jozef: Analyza vlastnosti laserom upravenych povrchov Ti praskovych
kompozitnych materidlov ur¢enych na biomedicinske ti¢ely. [Diplomova praca] — Slovenska
technickd univerzita v Bratislave. Materidlovotechnologickd fakulta so sidlom v Trnave;
Ustav vyrobnych technolégii. — Veduci prace: prof. Ing. Peter Sugar, CSc. — Trnava: MTF
STU, 2023. 74 s.

KPacové slova: laser, praskova metalurgia, biomedicina

Cielom diplomovej prace je analyza vplyvu rychlosti skenovacieho pohybu
laserového zvazku na drsnost’ a zmacavost’ titanového kompozitného materialu vyrobeného
praskovou metalurgiou. Teoreticka Cast prace obsahuje prehl'ad zakladnych typov
biokompatibilnych materidlov na baze Ti, analyzu poziadaviek na kvalitu povrchu
biomedicinskych komponentov s hlbSou analyzou postupov hodnotenia povrchovej
zmacavosti a povrchovej energie. Prakticka ¢ast’ prace obsahuje vysledky experimentov
zameranych na zistenie vplyvu mnozstva energie vnesenej do materidlu pri laserovej
modifikacii povrchu Ti-grafitového praskového kompozitu na jeho morfologiu,

mikrogeometriu a povrchovi energiu.



ABSTRACT

LETKOVIC, Jozef: Analysis of laser-modified surfaces of Ti-based composites
prepared by the powder metallurgy for biomedical applications. [Diploma thesis] — Slovak
University of Technology in Bratislava. Faculty of Material Science and Technology in
Trnava; Institute of Production Technologies. — Supervisor: prof. Ing. Peter Sugér, CSc. —
Trnava: MTF STU, 2023. 74 p.

Key words: laser, powder metallurgy, biomedicine

The aim of the thesis is to analyze the influence of the speed of the scanning
movement of the laser beam on the roughness and wettability of the titanium composite
material produced by powder metallurgy. The theoretical part of the work contains an
overview of the basic types of Ti-based biocompatible materials, an analysis of the
requirements for the surface quality of biomedical components with a deeper analysis of the
procedures for evaluating surface wettability and surface energy. The practical part of the
work contains the results of experiments aimed at determining the influence of the amount
of energy introduced into the material during the laser modification of the surface of the Ti-

graphite powder composite on its morphology, microgeometry and surface energy.
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UvVoD

Ludsky organizmus je komplikované prostredie, kvoli ktorému su kladené vysoké
naroky na biokompatibilné¢ materidly. Dolezita je biokompatibilita implantatu, to znamena
spravne fungovanie implantditu bez nepriaznivych vplyvov na organizmus.
Najpouzivanej$im materialom na vyrobu implantéatov je titan a jeho zliatiny, ktoré vykazuju
dobrt biokompatibilitu spojent s nizkym Youngovym modulom v tahu a hustotou, ktora je
priazniva na odstranenie efektu stress shielding, aby nedochadzalo k uvolfiovaniu
biokomponentu, a resorpcii kosti.

V praxi sa Casto vyskytuje praskova metalurgia, ako technologia na vyrobu
biokomponentov. Praskovou metalurgiou sa pripravi prasok z materialu s presne stanovenou
vel'kost'ou Castic, praSok sa lisuje (zhutiiuje) a spekd, po ktorom nasleduji dodatocné upravy.
Takto pripraveny porézny implantat ma ziaduce ucinky na oseointegraciu (vrastanie kosti
k povrchu implantatu), z dovodu véacésej plochy na ktorej sa zivé bunky vedia uchytit’.

Cielom prace je ziskat' dostatok informacii O titine ajeho =zliatinach, ako
najpouzivanejSom biomaterialy, ktory je vyrobeny cestou praskovej metalurgie. V prvom
bode prace je oboznamenie sa s titanom a jeho zliatinami, uréenymi na medicinske ucely,
ako aj postup vyroby pri praskovej metalurgii. Takto vyrobeny titanovy implantat sa
povrchovo upravi laserovou technoldgiou, ¢o bude témou druhého bodu prace. V tretom
bode sa zameriame na analyzu povrchovej energie povrchovo upraveného implantatu
laserom, ato metdédou na hodnotenie vlastnosti funkénych povrchov metdédou sediacej
kvapky na uréenie kontaktného uhla. Zo ziskanych parametrov sa da predpokladat’ spravanie

povrchu v biologickom prostredi.



1 BIOKOMPATIBILNE MATERIALY NA BAZE TI PRIPRAVENE CESTOU
PRASKOVEJ METALURGIE

Na materidly na biomedicinske pouzitie si kladené vysoké naroky. Ddlezita je
hustota materialu, ktora by mala byt’ priblizne rovnaka ako je hustota kosti, nizky Youngov
modul v tahu, dobra odolnost’ vo¢i opotrebeniu, odolnost’ vo¢i tinave, vysoka mechanicka
pevnost’ a dobrd biokompatibilita materidlu, t. j. ziadna nepriaznivd odozva tkaniva.
Niektoré kovy sa pouzivaju ako biomateridly vd’aka svojim vybornym mechanickym
vlastnostiam a dobrej biokompatibilite. Hlavnou nevyhodou kovov je ich sklon ku kordzii
vo vlihkom prostredi a véc¢sina kovov moze byt I'udskym telom tolerovana iba v malych
mnozstvach. V dosledku kordzie implantat uvolniuje vacsie mnozstvo kovovych prvkov,
ktoré mézu v okoli implantatu, ako aj na cely l'udsky organizmus pdsobit’ nepriaznivo
(Oldani, Dominiguez, 2012).

Pri fixacii kosti sa stabilizuje zlomenina kovovym implantatom, ktory zostava v tele
natrvalo. To ma za nasledok vznik zapalovej reakcie, riziko infekcie, uvolnenie skrutiek
a hlavne resorpciu kosti v dosledku stress shielding efektu. Kovové biomaterialy maja
vysoky Youngov modul. Napr. Youngov modul CoCrMo je priblizne 210 GPa, Ti-6Al-4V
ma Youngov modul 110 GPa a koroziivdzorna ocel’ 316 L SS 190 GPa. Youngov modul
prirodzenej kosti sa lisi. Pri trabekularnej kosti sa pohybuje od 0.002 do 2 GPa, zatial’ ¢o pre
kortikéalnu kost’ sa Youngov modul pohybuje od 3 do 30 GPa. Tento vel'ky rozdiel medzi
implantatom a kostou spdsobuje stress shielding efekt, nestabilitu kosti a stratu kostnej
hmoty. V dosledku vysokej tuhosti kovovych materialov sa koncentruje v biomateriali
napétie, ktoré moze viest’ k prasknutiu alebo vytiahnutiu implantatu (napr. skrutky). Aby po
uspesnej regeneracii kosti nebolo potrebné odstranenie implantatu pre neziaduce tcinky
(vykonava sa tak 30 % planovanych ortopedickych operécii), je potrebné znizit' prejavy
stress shielding efektu znizenim tuhosti kovovych biomateridlov pomocou optimalizacie
topologie povrchu z hl'adiska struktary (Al-Tamimi et al., 2017).

Materialy, ktoré sa pouzivaju na vyrobu implantatov si kovové materialy, keramické
materidly a plasty. Prvym kovovym materidlom bola koréziivzdorna ocel a zliatiny na baze
kobaltu a chromu. V 60-tych rokoch minulého storocia bola predstavena zliatina NiTl,
s tvarovou pamétou, pricom tato vlastnost’ materialu predstavovala SirSie moznosti vyuzitia
v medicine, avSak alergénny ucinok niklu branil pouzitiu tejto zliatiny. Najrozsirenejsia ocel’

na vyrobu implantatov je austeniticka, koroziivzdorna ocel’, ktora pre zachovanie austenitu



pri izbovej teplote obsahuje austenitotvorné prvky, ako je nikel alebo mangan.
NajrozsirenejSou kordziivzdornou ocelou je AISI 316L, ktora sa pouziva prevazne na
skrutky, kvoli relativne nizkej cene, dostupnosti a Fahkému spracovaniu. NovSou ocel’ou na
vyrobu implantatov je austeniticka kordziivzdorna ocel’ s vysokym obsahom chrému (nad
20 %), pricom nikel bol ¢iasto¢ne nahradeny manganom, a taktiez obsahuje dusik (od 0,3 do
0,4 %), pre stabilizaciu austenitu a zvySenie odolnosti voci kordzii. AvSak odolnost’ ocele
proti opotrebeniu vykazuje nedostatky v pohyblivych implantatoch ako su kiby pre vysoké
trenie a vel’ké mnozstvo uvolnenych castic, ¢o viedlo k uvolneniu implantatu. Z toho
dovodu je ocel’ ako material na vyrobu implantatov obmedzena len na mensie komponenty
ako napriklad skrutky. Na pohyblivé casti sa zacali viac vyuzivat zliatiny Co-Cr
s vynikajicou kordziivzdornost'ou a dobrou odolnost’ou proti opotrebeniu. Vynikajtce su aj
mechanické vlastnosti, z ktorych najvyraznejsSia je tinavova pevnost. Modul pruznosti je
podobny kordziivzdornej oceli a radovo vyssi ako modul kosti. Z toho dovodu sa vicsia
zat'az prenaSa na implantat a sposobuje efekt stress shieldingu (Navarro et al., 2008).

Vaésiu pozornost’ ziskal titan a jeho zliatiny pre nizky modul pruznosti (priblizne
110 GPa), dobra kor6znu odolnost” a nizku hustotu. Pri titane sa zacal objavovat’ pojem
oseointegracia pocas vyskumu dentalneho a chirurgického vyuzitia. Titdn sa dokaze
integrovat’ do kosti, vd’aka ¢comu dlhodobo zvy$i sprdvne fungovanie implantatu a znizi
riziko zlyhania a uvol'nenia (Navarro et al., 2008).

Keramické materidly, ktoré sa pouZivaji na vyrobu implantitov sa nazyvaju aj
biokeramika. Struktura tychto materialov je vysoko zavisla od pouzZitého vyrobného procesu,
t.J. maximalna pouzita teplota, vydrz na teplotach, Cistota prasku, velkost’ zfn a porovitost.
Medzi najpouzivanejSie biokeramické materidly patri oxid hlinity aoxid zirkonicity.
Hlavnym pouzitim biokeramiky bolo nahradenie kovovych femoralnych hlavic (obr. 1, poz.
2) bedrovych implantatov oxidom hlinitym (Al203). Na bedrovych implantatoch sa neskor
aj acetabularny komponent (poz. 3) vyrobil zkeramickych materidlov a vykazoval
vynikajucu mieru opotrebenia, vynikajicu odolnost’ voci kordzii, dobru biokompatibilitu
a vysok pevnost. Napriek tomu boli komponenty vyrobené z keramickych materialov
poruchové pre nizku lomovu hiuzZevnatost. Preto sa vynaloZilo velké usilie na zlepSenie
kvality materidlu upravou vyrobnych procesov a konstrukénych poziadaviek. Keramické
materialy sa pouzivaju pri totdlnych endoprotézach bedrového kibu ako hlavica stehennej
kosti alebo ako acetabularny komponent. PredovSetkym u starSich pacientov sa objavuje
vyrazny efekt stress shieldingu v désledku vel'mi vysokého modulu pruznosti (380 GPa), o

vedie Kk uvol'neniu acetabularneho komponentu. Aby sa zamedzilo stress shielding efektu,
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keramicky material sa pouzije na hlavicu bedrového kibu a acetabularny komponent sa
vyrobi z polyetylénu S vysokou molekulovou hmotnost'ou (Navarro et al., 2008).

Na obrazku 1 je zobrazena nahrada bedrového kibu.

Obrdzok 1 Nahrada bedrového kibu (Svachovd, 2016)
1) femordlny komponent 2) femordlna hlavica 3) acetabularny komponent

1.1 Titan

Titan je alotropicky kov sdvoma modifikdciami, ato a-Ti S hexagonalnou
krystalovou mriezkou s najtesnejSim usporiadanim, ktora sa vyskytuje do teploty 883 °C
a nad touto teplotou sa nachadza B-Ti s kubickou plo$ne centrovanou krystalovou mriezkou.
a-Ti ma vysokl pevnost’ pri vysokych teplotach a dobrt zvaritel'nost’ a pevnost’ v tahu 330
— 860 MPa. B-Ti ma lepSiu tvarnitel'nost’ a pevnost’ v tahu 1220 - 1450 MPa (Liu et al.,
2017).

V 40. rokoch 20. storocia sa zistilo, Ze Cisty titan nemal Ziadne nepriaznivé reakcie
s tkanivom a stal sa prvym cistym kovom pouzivanym v medicine na implantaty. Desat’
rokov po tomto zisteni sa preukazala vynikajuca biokompatibilita titanu. V 60. rokoch sa
skimala mikrocirkulacia Krvi v holennej kosti kralika a zistilo sa, ze titanovy implantat
a kost’ boli dokonale integrované bez neziaducich reakcii (Wang, Zhang, 2018). Odvtedy je
titdn najvhodnej$im materidlom na vyrobu implantatov, priCom ma dobru kombinéciu
vlastnosti ako napriklad odolnosti vo¢i korozii, biokompatibilitu, pevnost, nizky modul,
hustotu a schopnosti spojenia s kostou a inym tkanivom (oseointegracia). Mechanické a

fyzikalne vlastnosti zliatin titanu umoziuji vyrobit’ implantaty, ktoré st vysoko odolné voci
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opotrebeniu. Nizsi Youngov modul titinovych zliatin v porovnani s ocel'ou je pozitivnym

faktorom pri zniZovani kostnej resorpcie. (Liu et al., 2017).

1.1.1 Komercne Cisty titan

Jednym z najpouzivanejSich biomaterialov je tzv. komer¢ne Cisty titdn, oznacovany
ako cpTi. Tento kov je dostupny v Styroch stupnioch, o¢islovanych 1 az 4 podl'a Cistoty a
obsahu kyslika, oznacované G1 az G4. Tieto triedy sa odliSuju taznost'ou, odolnost'ou proti
korézii a pevnost'ou (Nicholson, 2020). Napriklad cpTi triedy 1, ktory ma najmensi obsah
kyslika (okolo 0,18 %), ma najvyssiu ¢istotu, najlepsiu tvarnitelnost’ a odolnost’ proti kordzii
najvyssiu pevnost’ a strednti tvarnost’. Pre najvyssiu vykazovanu pevnost’ je vacsina zubnych
implantatov vyrobena z triedy 4. Najpouzivanej$ia zliatina titanu na ortopedické ucely je Ti-
6Al-4V, ktora sa ¢asto oznacuje ako komercne Cisty titan triedy 5 (G5). Chemickeé zlozenie
titanu G1 az G5 je zobrazené v tabul’ke 1 a mechanické vlastnosti v tabulke 2 (Liu et al.,

2017).

Tabulka 1 Chemické zlozZenie komercne cistého titanu (Nicholson, 2020)

(:;:’f’;) G1 G2 G3 G4 G5
Ti 99 99 99 99 90
) 0,18 0,25 0,35 0,40 0,20
Fe 0,20 0,20 0,20 0,30 0,25
0,03 0,03 0,05 0,05 -
0,15 0,15 0,15 0,15 -
0,10 0,10 0,10 0,10 -
Al ] ] - - 5,5-6,75
v ] ] - - 3,5-4,5

Tabulka 2 Mechanické viastnosti komercne cistého titanu (Froes, Qian, 2018)

Vlastnosti G1 G2 G3 G4 G5

Re (MPa) 170 275 380 483 795

Rm (MPa) 240 345 450 550 860

E (GPa) 24 20 18 15 10
A (%) 103-107 | 103-107 | 103-107 | 103-107 | 114-120
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Komercne Cisty titan triedy 4 ma vysoku pevnost, ktord je dosiahnutd vyS$im
mnozstvom kyslika, avSak sktimalo sa spevnenie titanu triedy 2 pomocou ECAP, co je
mechanické alebo termomechanicka metdoda na vyrobu jemnozrnnych materidlov, pocas
ktorej je vzorka vystavena Smykovému napatiu (Jonak, 2008).

Pri skimani vyuzitia komercne Cistého titanu triedy 2 procesom ECAP sa zistilo, ze
dodato¢nou deformaciou hrubozrnnej Struktiry komeréne Cistého titanu na jemnozrnna
Struktaru sa odstranili akékol'vek mozné obavy z vanadu obsahujuceho Ti6Al4V (Rack,
Qazi, 2005).

1.1.3 Alfa zliatiny

Zliatiny alfa titdnu su jednofazové zliatiny. Prvky, ktoré patria medzi alfa
stabilizatory sa rozdel'uju na plne stabilizujuce a ¢iastocne stabilizujuce. Prvky patriace do
plne stabilizujucich s dusik a kyslik, avSak tieto prvky st brané ako necistoty a mozu byt
v zliatine obsiahnuté len na desatiny percent pre nepriaznivé vplyvy. Medzi plne
stabilizujice prvky patri hlinik, uhlik, germanium, galium, vapnik a lantan. Cin a zirkonium
su neutralne prvky a maju tuhu rozpustnost v o aj p faze, a taktiez spolu s hlinikom
a kyslikom posiliuju a fazu. Zliatiny s tymito prvkami maju malo sklzovych systémov
aztoho dovodu je tvarnitelnost’ zliatiny mensia ako zliatiny a+p fazy srovnakou
pevnostou. Na fazovom diagrame na obr. 2 a) st alfa stabilizatory a b) neutralne prvky.
Podra fazového diagramu na obr. 2 a) maju a zliatiny vel’ky rozsah teplot a pri zmene teploty
sa mechanické vlastnosti menia malo. DoleZitou vlastnostou a zliatin je vysoka pevnost’ pri

vysokych teplotach (Muller 2018, Joshi, 2006).

Boce
p
a Phex | \oip
- - Lt
a) b) c)

Obrazok 2 Fazove diagramy prvkov v titane
a) a stabilizatory b) neutralne prvky c) p stabilizatory (Muller, 2018)
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1.1.3 Alfa + Beta zliatiny

Zliatiny a+p, ktoré obsahuju 1 az 2 hm. % P stabilizatorov sa nazyvaju zliatiny blizke
alfe. V tychto zliatinach prevlada a faza a st kompromisom vlastnosti a zliatin, ktoré st
odolné voci teCeniu a vysokopevnostnych a+f zliatin (Joshi 2006).

Zliatiny, ktoré obsahuji 4 az 6 hm. % J stabilizatorov, sa nazyvaju a+f zliatiny. Do
tejto skupiny patri najvacsi pocet titdnovych zliatin v dosledku vyvazenych vlastnosti medzi
a zliatinami a B zliatinami. Pouzitie hlinika v a+f zliatinach vykazuje vacsiu pevnost’ ako a
zliatiny s hlinikom alebo a+f bez hlinika. Lep$ie mechanické vlastnosti tychto zliatin sa
dosahuju tepelnym spracovanim, zvac¢sa zihanim, pricom mozu dosahovat’ pevnost’ az 1200
MPa (Muller 2018, Joshi 2006).

Najviac pouzivanou zliatinou o+ je Ti-6Al-4V, avSak pre obavy z neziaducich
uc¢inkov vanadu sa vyvinula zliatina Ti-6Al-7Nb, ktora bola navrhnuta tak, aby mala rovnaky
podiel a a B fazy ako Ti-6Al-4V. Zvyseny zaujem bol aj pri zliatine Ti-13Nb-13Zr, ktora ma
niz§i modul pruznosti apevnostné charakteristiky porovnatelné s prvou spominanou
zliatinou. Dolezita je taktiez aj Struktara zliatiny. Rack a Qazi (2005) spominaju v $tadii 3
rozne mikrostruktary, a to lamelarnu, rovnoost a bimodalnu, ktoré je mozné vytvorit’ z Ti-
6Al-4V prostrednictvom riadenia teploty Zihania, rychlosti chladnutia a teploty starnutia.
Napriklad rovnoosa mikroStruktira vykazuje vysoku pevnost’ v tahu, ale nizku lomovu
huzevnatost. Presnym opakom v spominanych vlastnostiach je lameldrna Struktura. V
porovnani kazdej z tychto mikro$truktiir maju jemnejSie mikrostruktury a vyssiu pevnost
(Rack, Qazi, 2005).

1.1.4 Beta zliatiny

B faza sa pri izbovej teplote nevyskytuje, preto je potrebné pridanie B stabilizatorov,
ato az 30 hm. % prvkov ako vanad, molybdén, nidb, tantal a d’alSie. Na obr. 2 c) je
zndzorneny fazovy diagram P stabilizatorov v titdne. Tieto zliatiny maju vynikajicu
kombinaciu lomovej huzevnatosti a pevnosti. Mnozstvo literarnych zdrojov preukazalo, ze
cytotoxicita B zliatin, ktora je definovana ako vlastnost’ toxicka pre bunky, je rovnaké ako
cytotoxicita pri ¢istom titane (Joshi, 2006, Wang, Zhang, 2018).

Vo vSeobecnosti méa novy typ B zliatin titanu nizky Youngov modul, vysokl pevnost,
vynikajliicu opracovatel'nost’ za studena a vynikajiicu odolnost’ proti opotrebovaniu, ako aj

dobru biokompatibilitu (Wang, Zhang, 2018).
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Tabulka 3 Porovnanie zliatin (Raabe, 2015)

Typ Nézov zliatiny Pevnost v tahu | Medza klzu
zliatiny (MPa) (MPa)
Ti-5Al-2,55n 790 760
¢ Ti-8A-1Mo-1V 900 830
s Ti-6Al-4V 900 830
Ti-5Al-2Sn-4Zr-4Mo-4Cr 1170 1100
Ti-13V-11Cr-3Al 1170 1100
p Ti-15V-3Cr-3Al-3Sn 1241 1172

1.2 Biokompatibilné kompozitné materiily na baze titinu

Kompozitné materialy pozostavaji z dvoch alebo viacerych materidlov. Pouzivaju sa
tam, kde jeden material nedosahuje pozadované vlastnosti, ale pozadované vlastnosti sa
dosiahnu pouzitim dvoch materidlov do jedného celku optimalizaciou ich Specifickych
vlastnosti (Manikandan et al., 2021). Kompozitné materialy sa mozu rozdelit’ na asticové
(diskontinuélne) a vlaknové (kontinudlne). Vldkna sa pouzivaji ako vystuz a poskytuju silu
a tuhost’, kym matrica nesie ulohu spracovatelnosti. Dalej sa vldkna mozu rozdel'ovat’ podl'a
diZky a orientacie. Casticové kompozity maju vyhodné vlastnosti z hl'adiska nizkej hustoty
a vicsej tvrdosti oproti vlaknovym kompozitom (Gavronova, 2015).

Pre kompozity vystuzené casticami pouzivaji kratke Castice, rozdelené podla
velkosti. V pripade pouzitia Castic S velkostou milimetra alebo viac, st castice hlavnym
nositelom zatazenia v kompozite a obmedzuji deformaciu. Pri pouziti Castic s vel'kostou
nanometrov nesie hlavné zat'azenie matrica (Egbo, 2020).

Kompozity s vldknovymi vystuzami sa vyznacuji vysokymi mechanickymi
vlastnostami, ako je pevnost’ a Youngov modul. Vysledna pevnost’ a tuhost’ kompozitu
zavisi nielen od individudlnych vlastnosti materialov, z ktorych pozostdva, ale aj od
bezrozmernej veli¢iny znamej ako pomer dizky k priemeru vlakna, a aj smeru orientacie
vlakien. Kompozity s vlaknovymi vystuzami s spravidla anizotopné, ked’ze vlastnosti
kompozitu zavisia od smeru vladkna. Pri kompozitoch s ¢asticovymi vystuzami je kompozit
zvacsa izotropny (Egbo, 2020, Arevalo et al., 2017).

Titan ako najpouzivanejsi biokompatibilny material sa vyuziva aj ako kompozit, tzv.
TMC (Titanium matrix composites). Hydroxyapatit (HA) je biokeramicky material so zlymi
mechanickymi vlastnost'ami na nosné vyuzitie. Avsak Struktirou je podobny Struktare kosti
a podporuje prirodzeny rast tkaniva. Kombinaciou zliatiny titanu s hydroxyapatitom vznika
biokompozit s vynikajucimi mechanickymi a biologickymi vlastnostami (Arifin et al.,
2013).
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Pouzitie kompozitného materidlu Ti s Mg, vykazuje zlepSenie oseointegracie
a efektu stress shielding. Mangéan je prvok vyskytujuci sa v 'udskom tele, ktory v kompozite
degraduje, zatial’ ¢o titinova matrica zostava neporusena. Biodegradovatel'ny hor¢ik vytvara
pory na povrchu aaj v objeme kompozitu, pricom v tychto miestach sa nasledne lepSie
prichyti nové tkanivo s kost'ou. Titanovy kompozit s 12 hm. % Mg, nazyvany aj BIACOM
(bio aktivny kompozitny kov), s filamentami v smere extrizie vykazoval znizeny Youngov
modul pruznosti v tahu a nizSiu hustotu (Balog et al., 2017).

Grafén pouzity ako kompozit alebo povlak na komeréne Cistom titine je
biokompatibilny a vykazuje priaznivé G¢inky na tvorbu buniek a tvorbu biofilmov.
Materialy na baze grafénu maji vel’ky potencial pre biomedicinske pouzitie, najmi ak sa
pouziji ako nanostrukturovany biologicky povlak, vd’aka svojim vynikajacim fyzikalnym,
chemickym a mechanickym vlastnostiam (Ozcan et al., 2022).

Kompozit titanu s TiB vystuzou vznikaju praskovou metalurgiou metddou in situ,
ktory ma dobri biokompatibilitu a vynikajice mechanické vlastnosti pre biomedicinske
aplikécie. Pri dentélnej aplikécii vykazovali kompozity a povlaky TiB podobné vlastnosti
ako komercne Cisty titdn, avSak vykazuju silnejSiu tvorbu biofilmu a niz8iu koro6ziu ako titan
(Otte et al., 2020).

Li et al. (2016) skamali titanovy kompozit vystuzeny Nb2Os vyrobeny praskovou
metalurgiou. Titan mal ¢istotu 99,8 % s velkost'ou Castic priblizne 45 um a Nb2Os s Cistotou
99,9 % s casticami mensimi ako 45 pm. Vytvoril sa kompozit obsahujici 2 %, 3% a 4%
oxidu nidébu. Zmes praskov sa lisovala a nasledne spekala pri teplote 1000 °C. Takyto
kompozit vykazoval vysSiu pevnost’ ako €isty titdn, vynikajicu biokompatibilitu a adhéziu
buniek. Stadia preukazala dobré vlastnosti nového materialu Ti- Nb2Os na biomedicinske
ucely (Li, et al., 2016).

Kirshna a Suresh (2022) sa zaoberali kompozitnym materialom Ti-5HA a Ti-10HA.
Vychodiskovym materialom bol Cisty titanovy prasok s vel’kost'ou Castic 114 + 6,2 um a ako
vystuz bol pridany nano-HA so zlozenim 5 a 10 hmotn. %. Po mleti sa prasok lisoval
a spekal pri teplote 850 °C. Vyrobili sa jemnozrnné kompozity bez obsahu necistot. Pri
porovnani s Cistym titdnom triedy 2 pocas XRD analyzy sa zistilo zvySenie bioaktivity
z dovodu vyssich Ca/P faz. Tie vo forme HA zostavaju stabilné do teploty 1000 °C. Pri
pouzitom spekani 850 °C sa stabilita HA potvrdila.
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1.3 Bikompatibilné materialy na baze titinu pripravené praskovou metalurgiou
Problémom titdnovych zliatin je sposob ich vyroby, pretoze vicsina zliatin beta titanu
obsahuje ur¢ité mnozstvo ziaruvzdornych prvkov s vysokymi teplotami tavenia. To ma za
nasledok obtiazne tavenie, tuhnutie a vysoké naklady na material. Z toho ddvodu nie su
konvenéné metddy spracovania titanu pouzivané. Titdn je taktiez reaktivny s kyslikom
ainymi atmosférickymi plynmi, apreto je nutné pouzitie vakua alebo inej ochrannej
neutralnej atmosféry. Alternativou je praSkova metalurgia, ktora je progresivna technologia,
ktorou sa lisuji jemné praskové ¢astice do pevného stavu, teda vyrobku s kone¢nym tvarom,
ktorého pozadovana pevnost’ sa dosiahne spekanim. Hlavnou vyhodou praskovej metalurgie
je efektivne vyuzitie materialu bez odpadu, presnejSia vyroba a moznost upravovat

jednotlivé kroky spracovania vyrobku (Oldani, Dominiguez, 2012; Qian, Froes, 2015).

Zakladné vyrobné operacie pouzivané pri praskovej metalurgii st:
a) priprava kovového prasku,
b) lisovanie prasku do finalnej podoby,
c) spekanie,

d) dodato¢né spracovanie.

Pozadovany prasok sa vyraba chemickym alebo mechanickym spdsobom, pricom
pod mechanické sposoby spadd rozpraSovanie tekutého kovu inertnym plynom alebo
prudom vzduchu alebo pouzitie mlynov, ktoré melt nasekany kov. Podla doby mletia
v gulovych, kladivovych alebo virivych mlynoch sa dosiahne r6zna velkost’ finalneho
prasku. Na obrazku 3 je zndzorneny mlety prasSok podla doby mletia. Na obrazku a) je

pouzity najkratsi ¢as mletia a na f) najdlhsi ¢as (Skotnicova, Kursa, 2013).
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Spum

Obrazok 3 Doba mletia prasku
a) nizky cas f) vysoky cas (Skotnicovad, Kursa, 2013)

Prasok vzniknuty mletim nie je vhodny na zhutiiovanie a nasledné spekanie, ale je
potrebné ho roztriedit’ podl'a velkosti Castic. Preosievanim alebo vzduSnym triedenim sa
dosiahne optimalna hustota a lisovatel'nost” prasku.

Z dovodu okolitych podmienok dochadza k povrchovej oxidacii ¢astic prasku a musi
sa redukovat’ v peciach na spekanie pri urcitej teplote podla druhu materialu. Avsak kovy
ako hlinik, chrém a titan sa nedaju u¢inne redukovat’, preto sa musi vyrabat’ sposobom, ktory
zamedzuje kontaminaciu kyslikom.

Do praskov sa pred lisovanim pridavaju rézne pomocné prisady, ako napriklad
maziva, aby sa zniZilo trenie medzi stenami lisovacieho nastroja a Casticami prasku. Tieto
maziva musia byt pred spekanim odstrdnené, z dévodu zniZovania hustoty praSku
a zabranovaniu vzniku kovovych spojov. Po odstraneni maziv sa pridava do prasku spojivo.

Lisovanie je mozné rozdelit’ na lisovanie pomocou statického alebo dynamického
tlaku alebo beztlakové zhutnovanie. Porovnanie tychto metdéd je uvedené v tabulke 4

(Skotnicova, Kursa, 2013).
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Tabulka 4 Porovnanie praskovych castic pri lisovani s tlakom a bez tlaku (Kriz, 2009)

Beztlakové formovanie Formovanie s tlakom

Ulozenie Castic v dosledku gravitacnych | Ulozenie Castic je tesnejsie v dosledku

sil je voI'né pdsobenia tlaku

. . ‘ PloSny dotyk castic, ktory zavisi od velkosti
Castice si zachovavaju svoj tvar ]
pouzitého tlaku

. R Aj pri lisovani za studena dochadza v mieste
Rozlozenie teploty medzi Casticami je )
kontaktu Castic k lokdlnemu zvySeniu

rovnovazne teploty

Krystalickd mriezka Castic obsahuje V désledku plastickej deformécie dochadza
povodné poruchy vo vnutri ¢astic k zvySenej hustote dislokacii
Hustota je nizka Hustota sa zvySuje od lisovacieho tlaku

_ _ Tvar pérov zavisi od spésobu formovania
Tvar porov zavisi na morfologii Castic .
a posobiaceho tlaku

Spekanie je proces, pocas ktorého sa material meni z disperzného (praskového) stavu
do kompaktného stavu bez toho, aby sa dosiahla teplota tavenia. Spekanie mdze prebiehat
pri jednozlozkovych systémoch (jeden materidl), ktorého spekanie prebieha pri teplote 0,6
az 0,75 teploty tavenia spekané¢ho materidlu alebo pri viaczloZkovych systémoch (zmes
praskov), ktorych teplota spekania je vS§eobecne pri teplotach priblizna teplote tavenia zloZky
S najnizSou teplotou tavenia alebo o nieco vyssou (Skotnicova, Kursa, 2013).

Materialy na baze titdnu vyrobené praskovou metalurgiou sa pripravuju pomocou
prasku cistého titanu a legujucich prisad alebo predlegovaného titanu a legujtcich prisad,
pripadne sa pouzije prasok zo zliatiny so zodpovedajiicim chemickym zloZenim. Titanové
prasky sa lisuju za studena v matrici alebo izostatickym lisovanim. Spekanie prebieha vo
vysokom vakuu, aby neprislo ku kontaminacii s kyslikom, pri teplote 1100 az 1300 °C, avsak
ak je potrebny lisovat’ horsie lisovatel'né legované prasky, pouziva sa teplota 900 az 950 °C.

Pevnost’ v tahu a medza klzu spekanych titanovych praskov je rovnaka alebo lepsia
oproti valcovanym alebo kovanym materialom, avSak tvarnite'nost’ je horsia (Skotnicova,
Kursa, 2013).

Z dovodu vysokej chemickej reaktivity titanu je najvhodnejSim procesom na
spracovanie titinového kompozitu praskova metalurgia metédami ex situ a in situ. V metode

ex situ sa vystuz pridava do prasku matrice, premiesa sa a spekd. Na tento proces sa
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pouzivaju komeréne dostupné keramiky ako napriklad TiC, TiB, SiC a ZrC. Nevyhodou
mdze byt rozdielny koeficient tepelnej rozt'aznosti medzi matricou a vystuzou (Sundaram
2022, Arevalo, 2017).

Metddou in situ sa vystuz nesyntetizuje pred pridanim do matrice ako v pripade ex
situ, ale syntetizuje sa v matrici pocas vyroby kompozitu. Pouzitim tejto metdody vznika
vysoka reaktivita medzi titdanovou matricou a vystuzou (Si3N4, TiB2 a B4C). Z toho dovodu
je metdda in situ najprospesnejSou v praskovej metalurgii na vyrobu titanovych kompozitov

(Sundaram 2022, Arevalo, 2017).

Autor Ciuccio a kol. (2014) sktimali vzorku z komeréne Cistého titanového prasku
ziskaného procesom hydride-dehydride s priemernou porovitostou jednoosovym lisovanim
a vakuovym spekanim pre vyhodnotenie koréznych vlastnosti spekaného titdnu. Titdnovy
prasok mal priemerna velkost’ ¢astic 50 pm a bol lisovany vo valcovej forme s priemerom
8,5 mm a spekany vo vakuu s rychlostou ohrevu 10 °C.min’, az pokial nebola dosiahnuta
teplota 1150 °C. Na tejto teplote bola vzorka jednu hodinu a ochladzovala sa vo véakuu.
Poérovitost’ vzorky bola 17,7 % a velkost’ porov sa pohybovala od 1 do 30 um. Boli zistené
vacSie velkosti porov na povrchu oproti jadru vzorky, ¢o ma za nasledok lepSie
oseointegratné vlastnosti. Castice prasku boli hranaté, ¢o je nevyhoda, pretoZe sa zniZuje
tekutost’ prasku. Jednoosové lisovanie sa ukazalo ako prospesné, pricom sa dosiahlo 60,5 %
z teoretickej hustoty titdnu. Vyskum ukézal typické spravanie pasivnych kovov, ktoré
vykazuji nizku pridovu hustotu, ¢o zvySuje odolnost’ proti korozii.

Na obrazku 4 je znazorneny proces vstrekovania a spekania kovu. Proces za¢ina
premieSanim prasku a spojiva, jeho mieSanim a peletizaciou, ¢iZze formovanim do pelety.
Miesana zmes praskov na vstrekuje do formy, v ktorej sa nasledne odstrania maziva. Zmes
prasku sa predspekd, spekd a vysledkom procesu je hotovy vyrobok, ktory moze byt

dodatoc¢ne upraveny d’alSimi operaciami.
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Obrdazok 4 Proces vstrekovania a spekania prasku (Froes, Qian, 2018)

Zo ziskanych informécii je zrejmé, ze titdn patri pre kombinaciu vlastnosti
Kk najvhodnej$im materidlom urcenych na vyrobu biokomponentov. Pritomnostou faz alfa,
beta, alebo alfa + beta je mozné prispdsobit’ vlastnosti materialu pre podmienky na aké bol
uréeny. Material bude potrebovat’ rozdielne vlastnosti pri pouziti v dentalnej oblasti, a iné
Vv ortopédii.

Na vyrobu titdnovych biokomponentov sa ukazala ako vyhodna metoda praskova
metalurgia, ktora ma vysokl presnost, vznika menej odpadu aje potrebné vnesenie
menSiecho mnoZzstva energie. Vyhodou pri biokomponentoch je aj regulovana tvorba

pérovitosti, ktora pomdze k spravnemu fungovaniu a oseointegracii biokomponentu.
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2 INTEGRITA LASEROM MODIFIKOVANYCH POVRCHOV Z POHLEADU
BIOMEDICINSKYCH VLASTNOSTI

Integrita povrchu biokomponentov je subor povrchovych a podpovrchovych
vlastnosti, ktorymi biomaterialy disponuju. Biokomponenty sa vyrabaji a povrchovo
upravuji réznymi sposobmi a kazda povrchova tprava zanecha na komponente svoj
charakteristicky odtlac¢ok, ktory sa nazyva integrita povrchu. Integrita povrchu predstavuje
komplexné hodnotenie povrchu a vplyv povrchu na spravne fungovanie biokomponentu.
Biokomponent musi vyhovovat' klinickym poziadavkam z hl'adiska mechanickych,
tepelnych, elektrickych aj chemickych vlastnosti, ktoré su ovplyvnené spdsobom vyroby
a povrchovej tpravy. (Lebon, Tapie, 2022).

V oblasti zubnych implantatov Ssa integrita povrchu rozdeluje na povrchové
vlastnosti (drsnost’ a zmacavost’) a podpovrchové vlastnosti (porovitost, mikrostruktira,

vnutorné napétie a mikrotvrdost’) (Lebon, Tapie, 2021).

Povrchova uprava sa beZzne vykonava na biomateridloch s cielom modifikovat
povrch, aby nadobudol poZadované vlastnosti. Povrchova uprava zahfna metody, ktoré
pridavaji material alebo ho odoberaji. Metody, ktoré materidl pridavaju sa nazyvaju
povlakovacie metody. S to napriklad plazmové striekanie, povlakovanie (PVD alebo
CVD), anodicka oxidacia ainé. Metddy zalozené na Ubere materidlu z povrchu, tzv.
subtraktivne metddy zahffiajii obrabanie abrazivnym lu¢om, chemické obrabanie a laserové
mikroobrabanie (Jemat et al., 2015).

V medicine sa povrchova uprava pouZziva na upravu topografie povrchu a povrchovej
energie, ktoré zlepsuju bioaktivitu a oseointegraciu. Biomaterialy mézu vykazovat aj urcit
troveti korézie a opotrebenia. Ulohou povrchovej tpravy je zlepsit’ vlastnosti biomaterialu
a iné neziaduce vlastnosti minimalizovat’ (Vilar, 2010).

Dolezita tlohu na dosiahnutie dobrej interakcie tkaniva s biomaterialom zohrava
drsnost’ povrchu. Zvysenim drsnosti povrchu sa zvacsi plocha povrchu biomaterialu, na
ktorej sa moze zachytit’ vacsie mnozstvo buniek, a tym sa zlepsi oseointegracia (Jemat et al.
2015). Povrchovou upravou sa zabrani aj neziaducim reakciam tela, ktorého prirodzenou
reakciou je branenie sa proti cudziemu telesu (Vilar, 2010).

V sticasnosti sa do popredia dostava laserova povrchova tprava, ktord je vhodna na

Siroké spektrum materidlov a moznosti upravy velkych aj malych ploch, ¢im sa umozni
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presné prisposobenie povrchovych vlastnosti podl'a poziadaviek. Vysokovykonné lasery
otvorili nové moznosti vyuzitia povrchovej Gpravy so zna¢nym technickym aj ekonomickym
dopadom. Laser sa méze pouzivat' na povrchové tavenie povrchu, ale aj na legovanie
povrchu biomaterialu (Vilar, 2010).

Laserovy zvizok vychadza zo zdroja (obr. 5, poz. 1), prechadza SoSovkami (poz. 2)

a otacacimi zrkadlami (poz. 3), ktoré umoziuju pohybovat’ laserovym zvizkom po povrchu

materialu (poz. 5) umiestneného na stole stroja (poz. 4).

1 |

Obrdzok 5 Schéma laserovej upravy povrchu
1 — zdroj zZiarenia, 2 — SoSovky, 3 — otdcacie zrkadla, 4 — stol, 5 - material

Ziarenie laserového zvizku je absorbované pri dopade na povrch a meni sa na teplo.
Toto teplo sa v plytkej povrchovej vrstve prenasa vedenim do viésej hibky materialu, ako je
charakteristicka hibka absorpcie Ziarenia. Po skon&eni Ziarenia sa material ochladi prenosom
tepla do objemu materialu. Tieto tepelné cykly mozu viest’ k fazovym transformaciam, ktoré
zavisia od materialu, maximalnej teploty a rychlosti ohrevu a ochladzovania povrchu.
Utinok laserového zvizku zavisi najmi od hustoty vykonu a &asu interakcie laser/material
(Vilar, 2010).
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Pri laserovom povrchovom taveni sa povrch materialu tavi laserovym zvizkom,
ktory sa pohybuje po urcitej drahe konstantnou rychlost’ou. Po skonceni ziarenia sa povrch
ochladi a stuhne. Drahy sa musia Ciasto¢ne prekryvat’, aby bolo zabezpecené vel'ké pokrytie
povrchu. Pri laserovom legovani sa postupuje rovnako ako pri laserovom taveni, avSak
legujiicim materialom je tenka vrstva v podobe pasty umiestnena na povrchu materialu, ktora
vplyvom lasera ovplyvni do uréitej hibky povrch skimaného materialu (Vilar, 2010).

V poslednych desatroCiach je skimana najméd ablacia titdnovych povrchov
femtosekundovym laserom (FSL), pretoze umoziuje vysoku presnost’, spol’ahlivost’ procesu
a hlavne kontrolu pozadovaného vzoru na povrchu materialu. V zavislosti od parametrov
laserového zvézku, je mozné navrhnut’ Sirokt $kélu mikro a nano Struktir, ako napriklad
rozne vinky, stipce, jamky alebo vystupky (Beltran et al., 2022). Liang et al. (2013) vytvorili
vzorce na povrchu titdnu, pricom v porovnani S ¢istym titdnom a pieskovanym titanom bola
dosiahnuta rychlej$ia bunkova integracia. Mikro drazkovanim materialu Ti-6Al-4V je

mozné zlepsit’ bunkovu adhéziu a tiez dosiahnut’ kontaktny uhol povrchu podobny kosti.

2.1 Povrchové vlastnosti biokomponentov
Medzi zékladné skimané vlastnosti povrchu biomateridlov patri drsnost’ povrchu,

zmacavost povrchu, zmena chemického zloZenia a tribologické vlastnosti (Sypniewska,
Szkodo, 2022).

2.1.1 Drsnost’ @ zmacavost’ povrchu

Drsnost’ azmacavost povrchu ovplyvilujii oseointegraciu a biokompatibilitu
biokomponentov. Okrem drsnosti zavisi od oseointegracie aj textira povrchu, ktora
V porovnani s hladkym povrchom vykazuje vacsiu integraciu implantatu s kost’ou, pri¢om
podporuje vrastanie tkaniva. ZvySenim drsnosti sa dosiahne vécSia plocha, ktora ma
pozitivny vplyv na bunkovu adhéziu pocas oseointegracie biokomponentu s tkanivom. Pri
nizkej drsnosti je plocha povrchu menSia a rychlost’ oseointegracie sa vyrazne zniZi. Cielom
textur povrchu implantatu je zvysit rast kosti na jeho povrchu. Povrch implantatu sa podla
povrchu méze rozdelit na makro, mikro a nano topografiu. Makrotopografia predstavuje
drsnost’ povrchu v rozmedzi milimetrov aZ mikrometrov, spravidla viac ako 10 um. Zahtiia
priamu stvislost’ s geometriou implantatu. Mikrotopografia je drsnost’ implantatu 1 az 10
um, priCom priamo vplyva na oseointegraciu a zvysuje tvorbu kosti pre dosiahnutie vacsej

plochy medzi kost'ou a implantatom. Nanotopografia zahina drsnost’ pod 1 um a vplyva na
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absorpciu proteinov a adhéziu buniek a vrastanie kosti. Drsnost’ na povrchu implantatu
mozno menit’ priddvanim materidlu (povlakovanim) alebo odoberanim (subtraktivne
metody). Medzi metddy s pridavanim materialu patri plazmové striekanie, fyzikalny sposob
povlakovania (PVD), chemicky sposob povlakovania (CVD) a anodicka oxidacia a medzi
subtraktivne metddy patri obrabanie abrazivnym Iucom, chemické obrabanie alebo
obrabanie laserovym luc¢om. Niektoré spominané metédy okrem zmien v topografii povrchu

vytvaraja aj sterilné povrchy na implantate (Alla et al., 2011; Sypniewska, Szkodo, 2022).

V zavislosti od pouzitia biokomponentu sa 1isi aj jeho drsnost’ povrchu. Pouzitie
implantatu na srdcova chlopniu alebo umelé srdce vyrobené z titanu si vyzaduje nizku
drsnost’, aby sa krvné bunky nezhlukovali na povrchu a nevytvarali blokady, ¢im by
zabraniovali prietoku krvi. Pri zubnych implantatoch je vSak pozadovany vysoky stuperi
drsnosti, pre rychlejsi proces oseointegracie. Niektoré stadie vykazuja, Ze pouzitie lasera je
nevyhnutné na povrchovt Gpravu nahrady bedrového kibu (obr.1), na ktorom musi mat
femoralny komponent a acetabularny komponent vyssiu drsnost’ na rychlejsie prichytavanie
buniek a femordlna hlavica menSiu drsnost, aby sa minimalizovalo opotrebenie
(Sypniewska, Szkodo, 2022).

Meranymi parametrami drsnosti biokomponentov st stredna aritmeticka odchylka
drsnosti (Ra), sikmost’ (Rsk), Spicatost’ (Rku) a materialovy pomer profilu (Rmr). Parameter
Rku popisuje mieru $picatosti hustoty rozdelenia odchylok profilu na meranej dizke.
A ked’ze modul pruznosti biomaterialu je vy$si ako modul pruznosti kosti, tak v kosti budu
vznikat’ napétia v blizkosti vystupkov drsnosti biomaterialu. Cim budu vystupky $picatejsie,
tym vysSie napitie sa bude nachadzat’ v kosti, vplyvom ¢oho bude vznikat’ resorpcia kosti.
Parameter Rsk sluzi na hodnotenie miery asymetrie hustoty rozdelenia odchylok profilu. To
znamena, ze dva povrchy zrkadlovo otocené budu mat’ rovnaké hodnoty drsnosti Ra, ale
zaroven sa bude povrch spravat’ rozdielne (Hansson, Hansson 2010). Ako uvadza Sugar et
al. (2021), povrch s pozitivnym Rsk je poréznejsi, zatial' ¢o povrch s negativnym Rsk je
drsnejsi. Ked’ nie st v merani drsnosti povrchu rozdiely v parametroch Ra, tak parametre
Rsk a Rku moézu ur¢ité rozdiely odhalit’, pricom prave posledné dva spomenuté parametre
st v procese oseointegracie na bunkovej urovni vyznamnejSie ako Ra. Este lepSie
zhodnotenie povrchov sa da dosiahnut’ ploSnym parametrom drsnosti Sku.

Stredna aritmetickd odchylka drsnosti povrchu by mohla umoznit’ kontrolu
zmacavosti, ateda zvysit hydrofilitu alebo hydrofobnost’ skimaného povrchu. Touto

kontrolou by sa mohlo zabranit’ prichyteniu baktérii a tvorbe biofilmov (Beltran et al., 2022).

25



V stadii Sugar et al. (2019) sa zaoberali experimentalnym §tidiom mikroobrébania
laserovym zvidzkom titdnového materidlu vyrobeného praSkovou metalurgiou. Pouzila sa
energia laserového pulzu v rozsahu 0,2 — 1 mJ s prirastkom 0,2 mJ, pulzna frekvencia bola
20 kHz, rychlost’ skenovania 100 mm.s™ a priemer lasera 50 pm. Pouzitim najnizej energie
laserového pulzu (0,2 mJ) sa dosiahla drsnost’ Ra =2,18 um a Rz = 14,80 um. Pri najvyssej
energii (1 mJ) bola ziskand drsnost Ra =11,70 um a Rz = 70,16 pm.

Sugar et al. (2021) na rovnakom zariadeni skumali povrch titinového grafitového
kompozitu s pouzitim laserového zvizku s dizkou pulzu 120 ns, priemerom lasera 50 pm,
pricom ako ochranny plyn sa pouzil argoén. Skimali sa dve vzorky s rozdielnymi
parametrami rychlosti skenovania (2000 a 1000 mm. s™), pulznou frekvenciou (20 a 100
kHz) a energiou (0,5 a 5 mJ). Vysledkom bola zistena drsnost’ Ra=2,95 pum pre prvi vzorku
a Ra = 2,85 pum pre druht vzorku. Na obrazku 6 je vidiet’ priblizeny povrch po laserovej

uprave.

Obrdzok 6 Znazornenie laserovej povrchovej upravy z hl'adiska drsnosti (Elias, 2011)

Lawrance et al. (2005) pouzili Nd:YAG na material Ti-6Al-4V s drsnost'ou povrchu
0,52 um, pricom s vykonom 200 W, priemerom lasera 3,5 mm a rychlostou skenovania 20
mm.s? sa dosiahlo zniZenie drsnosti na Ra = 0,45 um. Zwahr et al. (2018) vytvarali na
zliatine titanu kraterovu Struktaru s pulzmi 100 a 200 ns, pri¢om sa dosiahla drsnost’ Ra =
4,1 a2,6 um Vv zavislosti od pulzu a energie lasera. Drsnost’ povrchu Sa referenénej plochy

bola 0,4 um, ktora zostala nezmenena pri oboch trvaniach pulzu.
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Cunha et al. (2015) skamali adhéziu a tvorbu biofilmov na povrchu titanovych zliatin
upravenom femtosekundovym laserom v porovnani s lestenym povrchom. Drsnost’ povrchu
Ra sa dosiahla 0,3 az 0,1 um, pricom bola niZSia aj adhézia buniek, oproti leStenym
povrchom s drsnost'ou Ra = 30 nm. Skiimanim zmac¢avosti povrchu sa zistilo, ze laserom
modifikované plochy mali vyrazne vyssiu hydrofilnost. V stadii Dou et al. (2020) bol
laserovo modifikovany povrch Ti-6Al-4V a pozorovala sa zmena zmacavosti po dobu 155
dni. Prebehlo viacero merani so zmenou energie arychlosti skenovania. Vo vsetkych
pripadoch sa postupne z hydrofilného povrchu stal hydrofébny, len pri parametroch 0,79
Jlem? a 50 mm/min zotrval povrch hydrofilny aj po dobu 155 dni.

Viacero $tadii potvrdilo, ze zvySovanim vykonu lasera, bez ohl'adu na typ lasera, sa
zvySovala drsnost’ povrchu (Sypniewska, Szkodo, 2022).

Vela stadii skiimalo drsnost’ povrchu implantatov, ktora by bola ideédlna, avSak
takato hodnota doposial’ ndjdena nebola. Drsnost’ povrchu zavisi hlavne od velkosti bunky,
napriklad pre osteoblasty je drsnost’ priblizne Ra =1 — 2 um. Takato hodnota sa povazuje za

nevyhnutnii pre dlhodobé spravne fungovanie implantatu (Sugér et al., 2020).

2.1.2 Chemické zloZenie

lonin et al. (2013) sa zaoberali modifikaciou titinového povrchu femtosekundovym
laserom na vytvorenie mikrostruktirovanej povrchovej vrstvy hydroxyapatitu. Chemickou
analyzou sa zistilo, Ze pouzitie vysSej energie anizsej rychlosti je priaznivejSic na
povlakovanie povrchu titanu hydroxyapatitom, bez zoslabenia vrstvy hydroxyapatitu. Vyssi
vykon zabezpe¢i hlbsi a prilnavejsi povrch, zatial ¢o nizSia rychlost’ ovplyvni nizsie
rozfukovanie HA prasku.

Povrch titanovych zliatin Ti-35Nb-10Ta a Ti-30Nb-4Sn skiimal Rossi et al. (2021)
s modifikaciami lasera A (vykon 1000 W, rychlost 6,7 mm.s*) a B (vykon 1500 W, rychlost
10 mm.s), s pouzitim energie 75 J.mm2. Podiel beta fizy sa v oboch pripadoch zniZil vo¢i
alfe. V prvej spominanej zliatine sa zvysil Youngov modul v tahu a znizila sa tvrdost’ pri
pouziti modifikacie A, zatial’ ¢o pri B neboli ovplyvnené mechanické vlastnosti. Pri druhej
zliatine sa znizil pri A parametroch Youngov modul v porovnani so zakladnym materialom.
Pri zvyseni vykonu a rychlosti lasera boli zrna mensie, menej homogénne a predizené. Pri
nizSom vykone sa zrna zvicsili. Sugar et al. (2021) pouzil dve modifikécie lasera na titanovy
kompozit, ktorého povrchy boli skimané disperznou rontgenovou spektrometriou (EDS).
Na vSetkych skimanych povrchoch sa zvySoval obsah kyslika so zvySujicim sa mnozstvom

celkovej energie odovzdanej materialu. Pri skiimani povrchovej laserovej upravy titanu
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Sugar et al. (2019) vykonali analyzu povrchu, pri ktorej sa zistil so zvySujicou sa energiou
laserového zvizku zvySeny obsah kyslika pochadzajuceho z okolitej atmosféry. Na povrchu
bol zisteny len oxid TiO, pri¢om jeho hribka bola vel'mi tenka a t'azko zistite'na. Pri Ziadnej
vzorke nebola zistena najstabilnejsia forma oxidu TiO2. Rovnaké vysledky dosiahol Sugar
et al. (2020) pri laserovej povrchovej tprave titanového kompozitu. So zvySujacou energiou
sa zvySoval aj obsah kyslika, priCom najmen$i obsah bol v pévodnom neupravenom
materiali. Forma oxidu TiOz bola zistena len bez pouzitia ochrannej argéonovej atmosféry.
TiO2 sa moze vyskytovat’ v amorfnej Struktire, ktora vznikla vel’'mi rychlym ochladzovanim
kovu. SEM analyza je znadzornena na obrazku 7 SO zvyraznenymi oblastami obsahujucimi
oxidy. Ludrovcova et al. (2020) skimali vplyv atmosfér vzduchu a argénu na grafitovom
titinovom kompozite. Vplyvom argénovej atmosféry sa vzdy mnozstvo kyslika na povrchu
znizilo a vznikali oxidy TiO a Ti2Oas. Pri vzdusnej atmosfére vznikali oxidy TiO, TiO2 a
TioO3. Na zaklade dosiahnutych vysledkov je zrejmé, Zze obsah kyslika sa da upravit

parametrami laserového procesu, ako aj pouzitou atmosférou.

50x 250x 3000x
Magnification

Obrazok T SEM analyza laserovo obrobeného povrchu (Sugdr et al., 2020)
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2.1.3 Tribologické vlastnosti

Titan a jeho zliatiny st zname taktiez aj Svojimi niz$imi tribologickymi vlastnost’ami
ako napr. odolnost’ voci opotrebeniu a vysoky koeficient trenia. Tieto vlastnosti su dolezité
predovsetkym pri pohyblivych komponentoch ako napr. kiby a pri zubnych komponentoch
st tribologické vlastnosti zanedbatel'né. V zavislosti od typu zliatiny, alfa, beta, alebo alfa +
beta, su rozdiely v odolnosti voci opotrebeniu titinovych zliatin, priCom priamym vplyvom
tvrdosti materialu je uvadzana odolnost’ voc¢i opotrebeniu. Jiang et. al (2000) zlepsili
povrchovu vrstvu proti opotrebeniu laserovou povrchovou tpravou legovanim plynnym
dusikom V dusikovej atmosfére. ZlepSenie bolo 1,7 nasobne lepSie oproti povodnému

materialu.

Medzi zakladné vlastnosti skGimania integrity patri drsnost’ povrchu, ktorej
poziadavky sa lisia podl'a umiestnenia komponentu v tele. Zistilo sa, Ze bez ohl'adu na druh
laserového ziarenia sa zvySenim vykonu zvysSuje drsnost’” povrchu. Nie je urena presna
pozadovand drsnost’ povrchu biokomponentov, av§ak za nevyhnutnt sa povazuje Ra=1-2
um. V pripade skimania zmacavosti povrchu metédou sediacej kvapky laserom
modifikovany povrch sa zvySuje hydrofilnost, ktora sa postupom casu zniZuje
a Z hydrofilného povrchu sa stane hydrofobny. Parametrami lasera sa da ovplyvnit' aj
pritomnost’ kyslika na povrchu titanovych komponentov, ktora rastie so zvysujucou sa
energiou pri vzdusnej atmosfére, ale znizuje sa pri argéonovej, pricom vznika aj rozdielny typ

oxidov podla druhu pouzitej atmosféry.
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3 POVRCHOVA ENERGIA A JEJ HODNOTENIE

Atomy tvoriace pevné akvapalné latky s ovplyviiované roéznymi
medzimolekulovymi silami, ktoré vo vnutri latok vytvaraju energeticky najvyhodnejsSie
sudrzné vézby. V pripade tuhych latok st to prevazne vizby chemické a v pripade kvapalin
fyzikalne, ktoré vznikaju pritazlivymi medzimolekularnymi silami (Korenec 2013). Vo
vnutri kvapaliny su atomy stabilné a maji vyvazené mnozstvo vézieb — vyslednica sil je
nulova (obr. 8). AvSak v blizkosti fazového rozhrania kvapalina/vzduch, je vyslednica
posobiacich sil nenulové a smeruje dovnutra prostredia, ktoré ma vyssiu medzimolekularnu
energiu (Korenec, 2013; Sponner, 2010).

Na povrchu kvapalin sa vytvara vrstva molekul, ktora pruzne pokryva kvapalinu, aby
bol dosiahnuty ¢o najmensi obsah povrchu. To je dovod preco hladina kvapaliny v nadobe
v gravitatnom poli dosahuje tvar rovnej plochy, pretoze akykol'vek iny tvar hladiny by
zvacsoval celkovy povrch kvapaliny. Keby nepdsobili na kvapalinu vonkajsie sily, alebo len

vel’'mi malé, tak by mala tvar gule (kvapky tvoriace hmlu) (Korenec, 2013; Sedlak, 2012).
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Obrdzok 8 Sily medzi molekulami (Korenec, 2013)

Problematika povrchovej energie méa velky potencial Vroznych odvetviach.
Povrchova energia ovplyviiuje zmacavost’ a adhéziu povrchu. Mdéze sa jednat’ o hydrofilné
alebo hydrofobne povrchy. Hydrofilné povrchy st také, pri ktorych kvapka kvapaliny nedrzi
tvar gule a lepsie pril'ne k povrchu. Hydrofébny povrch je presny opak, nepril'ne k povrchu,
pre vel'ké sily posobiace vo vnutri kvapky. Znizenim povrchovej energie ¢elného skla

automobilu pocas dazd’a sa zabrani pril'nutiu kvapky ku sklu, ale vytvoria sa malé kvapky,
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ktoré prudiaci vzduch odstrani a zvysi sa bezpeénost’ jazdy. Presnym opakom moze byt aj
hydrofilny povrch spétnych zrkadiel, na ktorom sa kvapka pril'ne a vytvori tenku priehl’adnt

vrstvu, namiesto vrstvy kvapiek ktoré¢ zabraiuju bezpecné pouzitie (Sedlak, 2012).

3.1 VoI'na povrchova energia

Volna povrchova energia je definovana ako praca potrebna na zvéacSenie plochy
vydelend zmenou plochy. Na zvécSenie povrchu musi byt vynalozena urcita sila kvoli
pdsobiacemu povrchovému napitiu, pri¢om sila je pre kvapaliny rovnd vol'nej povrchovej
energii.

Az na niektoré vynimky plati pravidlo, ze ¢im je vysSie povrchové napitie, tym je
lepsia prilnavost’ na povrchu. Z fyzikalneho hladiska st povrchova energia a povrchové
napédtie zameniteI'né pojmy, ktoré opisuju rovnaky jav s rovnakymi jednotkami (Sedlak,

2012).

3.2 Kontaktny uhol

Kontaktny uhol je jednou z mala priamo meratelnych vlastnosti rozhrania pevnej
latky, kvapalnej latky a plynnej latky. Na meranie kontaktného uhla zmacavosti bolo
vypracovanych viacero metod, ako napr. meranie uhla na naklonenej doske, Wilhelmyho
metoda vyvazenej dosky alebo metdda sediacej kvapky (Korenec, 2013).

Kontaktny uhol je hlavnou charakteristikou tvaru kvapky kvapaliny na tuhom
povrchu. Mieru pril'navosti povrchu je moZzné porovnavat’ pomocou kontaktného uhla 6,
ktory je vymedzeny rozhranim tuhé teleso/kvapalina a kvapalina/plyn. Povrch sa pokladé za
hydrofilny, ak je kontaktny uhol mensi ako 90°. Ked’ je namerany uhol viac ako 90°, povrch
je hydrofobny. Ak je kontaktny uhol blizky 0°, hovorime o super-hydrofilnom povrchu a ak
je uhol nad 150°, je super-hydrofobny (Sedlék, 2012).

Pri kontakte kvapaliny, tuhého materidlu a plynu, ma kazdé rozhranie iné povrchové
napitie. Povrchové napitie sa oznacuje v s indexami (obr. 9) podl'a pritomného rozhrania (s
— solid (tuhd latka), 1 - liquid (kvapalna latka), g — gas (plynné latka)). Kazdé povrchové
napitie posobi na rozhranie a definuje uhol 0, pod ktorym sa kvapalina dotyka povrchu,

ktory je znamy aj ako kontaktny uhol.
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Gas

Obrazok 9 Kontaktny uhol (Glover, 2010)

Klesajuci kontaktny uhol

>

Zvysujuca sa povrchova energia

Obrdazok 10 Zdkladny vztah medzi kontaktnym uhlom a povrchovou energiou (Spooner, 2010)

3.3 Youngova rovnica

Youngova rovnica opisuje rovnovahu sil medzi povrchovym napéitim na rozhrani
pevnej, plynnej a kvapalnej fazy. Pri umiestneni kvapky na rovny pevny povrch, moze
kvapka zaujat' tvar gule alebo prilne k povrchu. Youngova rovnica je aplikovatelna na
idedlne hladky povrch, avSak drsnost’ povrchu vyznamne ovplyviiuje kontaktny uhol. Vztah

na vypocet je:

cos § = Lea sV (N.m™1) (3.2)

Yig
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kde yig a ysg st povrchové energie kvapaliny (liquid) a tuhej fazy (solid) a ys1 je medzifazova
energia kvapaliny a tuhej latky.

3.4 Met6dy merania kontaktného uhla

Meranie kontaktného uhla je proces, pri ktorom musi byt povrch dokladne ocisteny,
pouzita kvapalina musi byt bez primesi atreba zabranit odparovaniu kvapky a odrazu
svetla, ktoré by celé meranie skreslilo. Meranie moze byt statické, pri ktorom je kvapka
umiestnend na rovnom povrchu pevnej latky a skimand pomocou videokamery, alebo
dynamické meranie, pri ktorom sa rovny material ponori do pokusnej kvapaliny a meraju sa

sily interakcie na rozhrani skupenstiev (Krasny, 2010).

3.4.1 Meranie kontaktného uhla na naklanajicej sa doske

Sktimana vzorka z pevného materialu tvaru dosky je ponorena do kvapaliny (obr. 11
a). Ponorena doska sa naklana do jednej strany (obr. 11 b) tak dlho, pokial je na jednej strane
dosky povrch kvapaliny rovny az do bodu styku dosky s kvapalinou (obr. 11 ¢). Uhol, ktory
V tom momente zviera skimana vzorka s povrchom kvapaliny, je kontaktny uhol 6 (Krasny,
2010).

(b) =, (¢)

(a) i

"
b

Obrazok 8 Meranie kontaktného uhla na naklonenej doske (Krasny, 2010)

3.4.2 Meranie kontaktného uhla na zvislej doske
Metoda spociva v merani vysky h, do ktorej vystlipi na zvislom povrchu dosky
kvapalina, v ktorej je doska vlozena. K vyhodnoteniu kontaktného uhla musi byt znama

hodnota povrchového napétia v rovnakom fazovom rozhrani. Pre toto meranie plati vztah:
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Ap.g.h?
2y

sin® =1 (3.2)

kde Ap je rozdiel hust6t kvapaliny a vrchnej plynnej fazy, 6 je kontaktny uhol, h je vySka do
ktorej vystapi kvapalina a y je povrchové medzifazové napitie.

Presnost’ tejto metody je uréend presnostou ziskania vysky h. K ziskaniu vysky sa
pouziva katetometer. Tato metdda sa CastejSie pouziva pri merani teplotnej zavislosti

kontaktného uhla (Krasny, 2010).

3.4.3 Metoda vyvaZzovania Wihelmyho dosticky
Pri tejto metdde (obr. 14) je tenka dosticka upevnena na vahe a ponorena do
kvapaliny. Na oboch stranach dosticky kvapalina pril'ne k jej povrchu. Zakladom metody je

meranie sily potrebnej na vyvazenie tejto dosticky podla vztahu:

F =mg + Pycos8 — gV (3.3)

kde g je gravitacné zrychlenie, V je objem kvapaliny, ¢ je hustota kvapaliny, m je hmotnost’
dosticky a P je obvod ponorenej ¢asti dosticky (Korenec, 2013; Krasny, 2010).

vzduch P

kapalina

Obrdazok 9 Metéda vyvazovania Wihelmyho dosticky (Krdsny, 2010)
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Tato metdda je dynamickd metdda, priCom k meraniu dochadza pocas pohybu
dosticky smerom do kvapaliny, kedy je hodnota kontaktného uhla maximalna. Tento uhol sa
nazyva vzostupny (6a). Pri pohybe dosticky von z kvapaliny hodnota kontaktného uhla klesa
k minimalnej hodnote a nazyva sa zostupny uhol (6r). Rozdiel tychto uhlov sa nazyva

hysterézia (Krasny, 2010).

3.4.4 Meranie uhla zmacavosti metédou sediacej kvapky

Meranie kontaktného uhla metédou sediacej kvapky (obr. 12) sa pouziva na rovné
povrchy (obr. 13, poz. 1) vo vodorovnej polohe, na ktoré¢ je umiestnena jedna kvapka (obr.
12 poz. 2) urcitého objemu. Kontaktny uhol je v tomto pripade urceny pevnou latkou na
ktorej je kvapka umiestnena a dotyénicou sediacej kvapky v mieste kontaktu s povrchom.
Vyhodnotenie prebieha z profilu kvapky pomocou kamery (obr. 12 poz. 3) a pocitaca (obr.
12 poz. 4), na ktorom je detailne zobrazena kvapka (Krasny, 2010).

Obrdzok 10 Meranie kontakiného uhla metédou sediacej kvapky (Krdsny, 2010)

Obrazok 11 Spésob vyhodnocovania kontaktného uhla metodou sediacej kvapky
1 - skumany materidl, 2 - kvapka, 3 - kamera, 4 - pocitac
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3.4.4.1 Analyza profilu kvapky

Pomocou profilu kvapky ziskanej z metody sediacej kvapky moZeme nepriamo
vypocitat’ kontaktny uhol (obr. 15). Pre spravnost’ vypoctov by mala byt kvapka tak mala,
aby bola odchylka gulového tvaru ¢o najmensia. Pre vztah na vypocet kontaktného uhla

pomocou vysky kvapky h plati:

h =R(1 — cosB) (3.4)

kde R je polomer kvapky. Uhol vieme vypocitat’ aj vztahom pomocou polomeru umiestnenej

kvapky na povrchu ry:
1, = R.sinf (3.5)

V pripade, Ze je kvapka velka, tak hodnoty h arp mézu byt vplyvom gravitacie

skreslené. Vtedy sa pouzije vzt'ah, v ktorom je zadany polomer ry, a objem kvapky V:

5 3sin36 (3.6)
vV~ m(2-3cos8+cos30) '

Povrch

Obrazok 12 Analyza profilu kvapky
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3.5 Metédy vyhodnocovania povrchovej energie

Metody vyhodnocovania povrchovej energie sa rozdel'uju na priame a nepriame,
priCom priame metdédy maju obmedzenia a st pouzitené zvicsa len pre pevné latky. Ak
pozname povrchovu energiu pouzitej kvapaliny, dokdzeme vypocitat’ povrchova energiu
skiimanej pevnej latky s pouzitim experimentalnych metdd, ktoré st zalozené na merani
kontaktného uhla zmacavosti. Na stanovenie povrchovej energie sa pouzivaji nasledovné

teorie (Maruniak, 2016).

3.5.1 Zismanova tedria

Zismanova teéria je jednou z najstarsich teorii zaoberajicej sa vol'nou povrchovou
energiou. Na zaklade ziskaného kontaktného uhla Zisman zostrojil zavislost’ cosinusu tohto
uhla k povrchovej energii kvapaliny yi. K vypoctu je potrebné poznat’ kritické povrchové
napidtie yc ziskané linearnou extrapolaciou (cos 8 — 1), €o je pripad, kedy kvapalina idealne
zmaca povrch pevnej latky a kontaktny uhol je 0°. Podl'a pouzitej kvapaliny sa 1iSi hodnota

kritického povrchového napétia. Potom ma rovnica tvar:

cos@ =1+b.(yc —71) (3.7)

kde b je konstanta platna pre pouzita kvapalinu (Korenec, 2013).

3.5.2 Fowkesova tedria

Patri medzi najpouZzivanejsie metody na vypocet povrchovej energie. Pri kontakte
dvoch faz sa uplatiiuje Lifshitz — van der Waalsova zlozka povrchového napétia na danom
rozhrani, ktora sa sklada z troch sil, a to coulombovymi, indukénymi a disperznymi silami.
Tato teoria je zalozend na predpoklade, Zze povrchova energia sa skladd z viacerych
komponentov (sil), priCom navzajom sa pritahuji len komponenty rovnakého typu.

V skutoénosti sa ale povrchova energia sklad4 hlavne z disperznej zlozky y:

v,(1 + cos@) = 2 /ysdyld (3.8)
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Nedostatkom tejto tedrie je prave pouzitie len disperznej zlozky, ku ktorej iny autori
pridali polarnu zlozku y°, spolu s ktorou sa tato tedria nazyva rozsirena Fowkesova tedria a

opisuje ju vzt'ah (Maruniak, 2016; Korec, 2013):

P+ cos6) = 2 Jrinit + [viv} (3.9)

3.5.3 Owens-Wendtova tedria

Podl'a Owens-Wendtovej tedrie je volna povrchovd energia suctom polarne;
a disperznej zlozky kvapaliny a tuhého telesa. Tato metoda vychadza z Fowkesovej teorie.
K tejto metdde je potrebné pouzit' dve kvapaliny so znamymi disperznymi a polarnymi

silami, podl'a ktorych vieme vypocitat’ energiu medzifazového rozhrania (Korec, 2013)

Ysi=Vs+Vi— 2(\/Vsdl’zd + \/Vsp ¥ (3.10)

3.5.4 Acido-bazicka teoria

Povrchova energia pocitana acido-bazickou tedriou je tvorend suctom disperznej LW
aacido bazickej AB zlozky. Disperzna zlozka LW je zaroven )® azlozka AB je rovna
polarnej zlozke y°. Tato tedria definuje aj elektronového darcu y* alebo prijemcu y.

Kombinaciou s Youngovou rovnicou sa dosiahne vzt'ah (Korenec, 2013):

Yi(1 4 cosO) = 2(_|vH v + vy +Vvs v (3.11)

Velkost' povrchovej energie ovplyviiuje zmacavost' povrchu a jeho adhéziu a je

mozné ju merat’ @ vyhodnocovat’ vyssie uvedenymi spdsobmi.
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4 EXPERIMENTALNA CAST DIPLOMOVEJ PRACE

Cielom praktickej Casti diplomovej prace bolo skumat’ vplyvy rychlosti pohybu
laserového zvizku pri konstantnej frekvencii a vykone na drsnost’ a zmaéavost’ povrchu Ti-
grafitového kompozitu, vyrobeného praskovou metalurgiou. Vyskumom je sledovanie
vplyvu rychlosti pohybu laserového zvizku, a tym aj vplyv celkovej transferovanej energie
na vlastnosti obrobenej plochy, determinujice jej biomedicinske pouzitie. Na obrobenie
povrchu bolo pouzité zariadenie LASERTEC 80 od firmy DMG MORI. Po vyhotoveni ploch
na materiali sa merala drsnost’ povrchu zariadenim Mitutoyo SJ 210 a zmacavost’ povrchu
metoédou sediacej kvapky zariadenim See System na zistenie kontaktného uhla a nim
spojenej povrchovej energie obrobené¢ho materialu. Nameranymi tidajmi sa zist'ovali zmeny

povrchu pri réznom vneseni tepla na povrch kompozitu laserovym zvézkom.

4.1 Experimentalny material

Experimentalny material bol pripraveny z titinového prasku metédou hydride
dehydride (HDH). Titanovy prasok (obr. 13 a) s velkost'ou Castic 32 um sa zmieSal s 15
0bj.% grafitovych vlociek (obr. 13 b) vel’kosti 16 um a 99,9 % cistotou. Hustota zmesi bola
4,16 g.cm™,

Sgrel A= 552 ZEISY
Phete Ne. = 11072 Mags WOOKX

(2) (b)

Obrazok 13 SEM analyza a) HDH Ti prasok b) grafitové viocky (Sugdr et al. 2020)

Pripraveny prasok bol zhutneny nizkoteplotnou praskovou metalurgickou metodou.
Prvym krokom zhutiiovania bolo izostatické lisovanie za studena (CIP), s pouzitim tlaku 200

MPa. Dosiahnuté pérovitost’ bola v rozsahu 32 — 40 %. Dalsie zhutiiovanie a spekanie sa
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uskutocnovalo metddou horaceho vakuového lisovania (HVP), pri ktorej bol surovy vylisok
opracovany aumiestneny do hlinikovej nadoby. Tato nadoba bola vlozena do pece
lisovacieho zariadenia a bola zohriata vo vakuu na teplotu 450 — 470 °C. Po stabilizacii
teploty bol pouzity tlak 500 MPa na uzavery nadoby pre zhutnenie vzorky. Po vdzeni bola
hustota vzorky 4,1 az 4,15 g.cm™ a porovitost’ 0 — 2 %.

Z pévodného materialu boli narezané vzorky s priemerom 24,4 mm a vyskou 4 mm.

4.2 Priprava a vyroba vzorky

Vzorky sa pripravovali elektroerozivnym rezanim na rozmer 5x5 mm s vyskou 4
mm. Narezané vzorky boli brusené brusnymi papiermi SiC so zrnitostou P600 a P1200.
Dalej sa ogistili lichom a na 15 minut boli umiestnené vo vode a bioetanole v ultrazvukovej
Cisticke. Po cisteni sa susili pradom vzduchu.

Zariadenie na vytvorenie laserom obrobenych ploch bolo obrabacie centrum
LASERTEC 80 od firmy DMG MORI vybavené vlaknovym laserom s vinovou dizkou 1064
nm, umiestnené v Centre excelentnosti 5-osového obrabania na MTF STU. Zariadenie je
vybavené vstavanymi linearnymi pohonmi S0 zrychlenim 1,2 g a vykonnymi momentovymi
pohonmi pre rotacné osi s vodnym chladiacim syst¢émom. Tento model je vybaveny CCD
kamerou a3D meracou sondou, vdaka Comu su nastavovacie Casy pomerne kratke.

Technické parametre zariadenia st uvedené v tabulke 5.

Tabulka 5 Parametre zariadenia LASERTEC 80 Shape (DMG MORI 2017)

Parametre zariadenia
Os X 800 mm
OsY 500 mm
OsZ 700 mm
Velkost stola 900 x 600 mm
Max. hmotnost’ stola 200 kg
Zrychlenie 1,29
Typ lasera Nd:YAG
Vykon lasera 100 W
Trvanie pulzu 120 ns
Priemer zviazku 50 um
Rozsah pulzgych 20 - 100 kHz
frekvencii
Pulznd energia 0,1-1mJ
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Obrazok 14 Obrabacie centrum LASERTEC 80 Shape
a) pohlad zvonka b) ¢asti laserového zariadenia
1- osvetlenie, 2 — vystup skenera, 3 — dotykovad sonda, 4 — CCD kamera, 5 — chladenie, 6 — upinaci systém, 7
— rotacny pracovny stol (Sugdr, Ludrovcovd, 2021)

Boli vyhotovené 3 vzorky podl'a rozdielnych parametrov lasera. Atmosféru tvoril pri
kazdej ploche argén s 20 I/min. Podl'a tabulky 6 sa pozoroval vplyv rychlosti pohybu
laserového zvazku na povrch materialu. Pri kazdej vyhotovenej vzorke sa pouzil rovnaky
vykon 4 W a frekvencia 20 kHz. Menila sa rychlost’ laserového zvizku 0 dvojnasobnu
hodnotu predoslej hodnoty. Zmenou rychlosti sa menilo aj lateralne posunutie a tranverzalne
posunutie zostalo konstantné 10 pm. Postupnym zvySovanim rychlosti sa celkova
transferovana energia znizuje. Obrabalo sa stratégiou crosshatching v smere +X na dve

vrstvy a je to znazornené na obr. 15 b).

Tabulka 6 Parametre lasera pre prakticku cast

P f Vs DL Dt Ar P Er
Vzorka )
W) | (kHz) | (mm/s) | (um) | (um) | (min) | (%) | (mJ)
P1 500 25 2
P2 4 20 1000 50 10 20 20 1
P3 2000 100 0,5

Vstupnymi parametrami laserového mikroobrabania su vykon, frekvencia a rychlost’
skenovania. Zvys$né parametre boli ziskané vypoctom. Lateralne posunutie sa zvySovanim

rychlosti pohybu laserového zvizku zvySuje, podla vzt'ahu:

D, == (4.1)
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Energia pulzov Ep sa vypocita parametrami vykonu a pouzitej frekvencie vztahom:

Ep = (4.2)

£
f

Na ziskanie celkovej transferovanej energie pocas obrabania je potrebné vypocitat’
celkovy pocet pulzov N na zaklade priemeru laserového zvdzku a lateralneho

a transverzalneho posunutia:

N=22 (4.3)

Celkova transferovand energia na jednu vrstvu obrobenej plochy je dand sucinom

celkového poétu pulzov N a energie pulzov Ep:

Na obr. 15 st zndzornené schémy pulzného reZimu so zaznacenymi parametrami

lateralneho a transverzalneho posunutia a lateralneho a transverzalneho prekrytia (OL, OT).

Yi \ \ \ / ! I." ] / I

=<1

o S 74 S/ Y I
1. vrstva 2. vrstva
D DL

X

Obrdzok 15 Schémy lasera
a) Schéma pulzného rezimu, b) schéma vrstiev (Sugdr et al., 2020)

Vyrobena vzorka je znazornena na obr. 16.

42



Obrazok 16 Vyhotovena vzorka
4.3 Meranie drsnosti
Meranie drsnosti povrchu sa uskuto¢nilo na zariadeni Mitutoyo SJ 210, ktoré je

znazornené na obr. 17. Kazda obrobena plocha sa zariadenim merala 5 krat.

Obrazok 17 Drsnomer Mitutoyo SJ 210

Na vyrobenych plochach sa skamali parametre drsnosti povrchu: stredna aritmeticka
odchylka posudzovaného profilu Ra, vySka najvacSieho vystupku profilu Rp, najvicsia
hibka priehlbiny profilu Rv, najvicsia vyska profilu Rz, koeficient asymetrie posudzovaného
profilu Rsk akoeficient Spicatosti posudzovaného profilu Rku. Okrem spominanych

parametrov drsnosti boli vyhodnotené aj krivky podielu Rp/Rz a Rv/Rz.
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Strednd aritmetickd odchylka posudzovaného profilu Ra je najpouzivanejSim
parametrom na urcenie drsnosti povrchu. Jedna sa o opakovatel'ny parameter, vhodny na
neperiodické povrchy. Ra je matematicka hodnota a nie je mozné ju zakédtovat’ na profile.
NerozliSuje medzi vystupkami a priehlbinami, pretoze profily rézneho tvaru aréznych
vyskovych parametrov mézu dosahovat’ rovnak(i hodnotu parametra Ra (Dziubek, 2020,

Gorog, Samardziova, 2016).

Zakladna dizka

Ra

. [ \2 N ', )\
III/IMVI;II V /N /N /A ’IIIIII’I /II v/ 1/ /]
\\\\.\“\\ ) } \“‘A\;.\\\\\\‘h\\\\\\\\‘;\\\\\’

Stredna ciara 4/

Obrdazok 18 Graficka interpretdcia Ra (Dziubek, 2020)

Priemerna vyska vystupku profilu Rp je priemerna hodnota najvécsich vystupkov

profilu na zakladnej dizke (1ISO 21920-2, 2022).
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Obrdazok 19 Vyska najvicsieho vystupku profilu Rp (Gorog, Samardziova, 2016)

Priemerna hibka priehlbiny profilu Rv je priemerna hodnota najhlbsich priehlbin
profilu na zakladnej dizke (1SO 21920-2, 2022).
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Obrdzok 20 Najvicsia hibka priehlbiny profilu Rv (Gorég, Samardziova, 2016)

Najvicsia vyska profilu Rz je stucet najvysSicho vystupku profilu a najvacsej

prichlbiny profilu na zakladnej dizke (ISO 21920-2, 2022).
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Obrazok 21 Najvicsia vyska profilu Rz (Gordg, Samardziova, 2016)

Koeficient asymetrie posudzovaného profilu Rsk (obr. 22) je podiel priemernych
hodnét tretich mocnin Z(x) a Rq na zakladnej dizke. Uréuje mieru symetrie a hustotu
pravdepodobnosti Z(x). Ak vyjde tato hodnota kladna, tak plocha priehlbin je vicsia ako

plocha vystupkov.
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Obrdazok 22 Zndzornenie parametrov Rsk (Dziubek, 2020)

Koeficient Spicatosti posudzovaného profilu Rku je podiel priemernych hodndt
Stvrtych mocnin Z(x) a Rq na zakladnej dizke. Urduje mieru Spicatosti hustoty

pravdepodobnosti Z(x). Znazornena je na obr. 23 (Dziubek, 2020).

/\ /\—_——>——_ Rku < 3
Vy

Rku= 3

Rku> 3

Obrdzok 23 Znazornenie parametrov Rku (Dziubek, 2020)

4.4 Meranie zmacavosti povrchu

Meranie zmacavosti povrchu metédou sediacej kvapky bolo vykonané na zariadeni
See System, o je prenosné zariadenie uréené na meranie kontaktného uhla a povrchovej
energie. Zariadenie sa sklada z hlinikovej konstrukcie, vertikalne pohyblivej kamery a 2D
pohyblivého stola na ktorom je umiestnend merand vzorka. Zariadenie je pripojené
Kk pocitacu, v ktorom je softvér, ktory kvapku odfotografuje, analyzuje jej profil, urci

kontaktny uhol a vypocita povrchovi energiu podla Owens-Wendtovho vypoctového
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modelu spomenutého v kapitole 3. Zariadenie See System je znazornené na obr. 24 (Advex

Instruments, 2019).

Obrazok 24 See System

Kvapka sa na material naniesla pipetou, avsak pri nana$ani mézu nastat’ chyby, ktoré
deformuji kvapku a vplyvaju na nepresnost merania. Na nasledujucich obrdzkoch su

znazornené mozné chyby pocas merania.

1. Odsatie kvapky z povrchu (obr. 25 a)

2. Deformacia kvapky vo vertikalnom smere (obr. 25 b)
3. Deformacia kvapky v horizontalnom smere (obr. 25 c)
4

Rozostrenie kvapky (obr. 25 d)
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Obrazok 25 Chyby merania zmdcavosti povrchu a) odsatie kvapaliny, b) deformacia vo vertikalnom smere, c)
deformdcia v horizontdlnom smere, d) rozostrenie kvapky (Machdckova, 2016)

Spravna technika umiestnenia kvapky pipetou na merany povrch je vytlacenie
kvapky z pipety mierne nad povrchom a nasledny kontakt kvapky s povrchom. Potom sa
pipeta zodvihne, zatial' ¢o kvapka zostava umiestnena na povrchu. Spravna metoda je
zobrazena na obr. 26. Pocas kontaktu kvapky v pipete s povrchom sa musi zabranit
zatlaceniu pipety do kvapky, ktord zdeformuje kvapku ataktiez sa musi zabranit
horizontalnemu posunutiu pipety. Taktiez pocas kontaktu kvapky v pipete S meranym
povrchom sa nesmie zmensit’ tlak v pipete, ktory by odsal ¢ast’ objemu kvapky naspét’ do
pipety.
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Obrdazok 26 Spravna metéda umiestiiovania kvapky pipetou na povrch (Machdckova, 2016)

Nepresnostou moze byt aj rozostrenie kvapky na rozhrani povrch/kvapalina,
pripadne pohyby Vv priestore za kvapkou v smere snimania kamery. Na poslednt spomenutu
nepresnost’ bol vytvoreny Kryt v programe SolidWorks a vyrobeny aditivnou technologiou.
Kryt sa jednoducho pripevni na konstrukciu zariadenia pomocou skrutky v prednej nozicke
zariadenia. Spomenuty kryt bol vytvoreny za tGc¢elom presného merania a odfiltrovania
nepresnosti pohybu pred kamerou, ktory by mohol fotografie rozostrit’. Graficky model je

znazorneny na obr. 27.

Obrazok 27 Kryt pre See System v programe Solidworks
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Pri merani bola pouzita jednokanalova digitalna pipeta DISCOVERY PRO (obr. 28)
uréena pre laboratéria, Srychlym alahkym nastavenim objemu SO Stvormiestnym

displejom. Pre meranie bol nastaveny objem kvapky 10 ul (1 ul = 0,000 001 I).

Obrazok 28 Jednokandlova digitalna pipeta DISCOVERY PRO

Po umiestneni kvapky na povrch obrobeného materidlu sa v pocitaci pripojenom
k See Systému vyberie fotografia, na ktorej je mozné vyhodnotit" profil kvapky a urcit
kontaktny uhol. Na spravne vyhodnotenie je potrebné manualne uréenie profilu kvapky
pomocou 3 bodov. Dva musia byt na rozhrani vSetkych troch faz, kvapalina/plyn/pevné
teleso, na urcenie podkladu a treti bod je na vrchole kvapky. Cez body je nasledne vynesena
kruZnica a vypocita sa kontaktny uhol. Takymto principom bola umiestnena na kazda vzorku
kvapka glycerolu trikrat. Po vykonani merania sa vzorky ocistili technickym lichom pre
odstranenie zvyskov glycerolu na povrchu. Po odisteni a vyschnuti vzoriek sa na kazda
vzorku nanasala kvapka deionizovanej vody ako to bolo pri merani s glycerolom. Potom sa
vytvorili tri dvojice merani pre kazdu plochu. Dvojice obsahovali jedno meranie
s glycerolom a jedno meranie s deionizovanou vodou pre prislusnti vzorku. Z dvojic sa

Owens-Wendtovou metddou vypocitali povrchové energie, ktoré sa spriemerovali.

4.5 Vysledky merania
V tabul’ke 7, 8 a 9 st zobrazené hodnoty merania vSetkych troch obrobenych ploch.

Meranie drsnosti prebehlo na kazdej vzorke 5 krat z dévodu ziskania ¢o najpresnejSich
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vysledkov. Z kazdého merania zariadenim Mitutoyo Sj 210 bol ziskany stbor
s vyhodnotenymi parametrami drsnosti. Z kazdého merania boli vybrané parametre Ra, Rp,
Rv, Rz, Rsk a Rku. Po merani sa vypocitala stredna hodnota merani a aj smerodajna

odchylka.

Tabulka 7 Vysledky merania pre vzorku P1

1 2 3 4 5 AP | SO
Ra(um) | 1,02 | 1,01 | 1,01 | 0,91 | 1,09 | 1,01 | 0,06
Rp(um) | 3,27 | 3,57 | 304 | 270 | 2,80 | 3,08 | 0,35
PL | Rv(um) | 3,80 | 393 | 362 | 3,16 | 448 | 380 | 048
Rz(um) | 7,07 | 750 | 6,66 | 586 | 7,28 | 6,87 | 0,65

Rsk -0,07 | 0,01 | -001 | -0,15 | -0,48 | -0,14 | 0,20

Rku 284 | 299 | 2,84 | 2,76 | 3,05 | 289 | 0,12

Tabulka 8 Vysledky merania pre vzorku P2

1 2 3 4 5 AP | SO
Ra(um) | 2,49 | 237 | 2,38 | 2,33 | 2,23 | 2,36 | 0,09
Rp(um) | 826 | 685 | 6,77 | 7,11 | 651 | 7,00 | 0,68
P2 | Rv(um) | 7,72 | 7,04 | 7,90 | 7,06 | 752 | 7,45 | 0,39
Rz (um) | 15,97 | 13,90 | 14,67 | 14,17 | 14,04 | 14,55 | 0,85

Rsk 011 | 0,04 | -0,15 | 0,03 | -0,08 | -0,01 | 0,10

Rku 289 | 256 | 2,72 | 2,67 | 2,78 | 272 | 0,12

Tabulka 9 Vysledky merania pre vzorku P3

1 2 3 4 5 AP | SO
Ra(um) | 2,32 | 1,80 | 241 | 235 | 252 | 2,28 | 0,28
Rp(um) | 6,65 | 573 | 7,40 | 6,67 | 7,38 | 6,77 | 0,68
P3 [ Rv(um) | 7,70 | 6,12 | 768 | 7,90 | 6,74 | 7,23 | 0,77
Rz(um) | 14,36 | 11,84 | 15,08 | 1456 | 14,12 | 13,99 | 1,25

Rsk 0,02 0,23 0,14 -0,01 -0,12 0,05 0,14

Rku 2,88 3,13 2,85 2,79 2,36 2,80 0,28

Podl'a uvedenych tabuliek 7 az 9 je vidiet’, ze najmensia drsnost’ povrchu Ra = 1,01
um bola dosiahnutd na vzorke s najmensou rychlostou pohybu laserového zvizku, tym
padom aj s najmensim lateralnym posunutim Dp = 25 um, ale s najviac¢Sou celkovou
transferovanou energiou Er = 2 mJ. Zvysenim rychlosti laserového zvézku na dvojnasobok,
na vs = 1000 mm.s™ sa na vzorke P2 zvysil parameter drsnosti Ra = 2,36 um, ale zvy$enim
rychlosti na vs = 2000 mm.s, sa parameter Ra mierne znizil. AvSak smerodajna odchylka
so zvySenim rychlosti na dvojnasobok na vzorke P2 oproti P3, sa zvysila 0 viac ako

trojnasobok.
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Parameter drsnosti Rz. mal na vzorke P1 hodnotu Rz = 6,87 um pri rychlosti pohybu
laserového zviizku vs = 500 mm.s™, pri P2 bolo Rz = 15,55 um a pri P3 aj napriek zvyseniu
rychlosti pohybu laserového zvdzku sa parameter Rz znizil, ale smerodajna odchylka

vzrastla. Parametre Ra a Rz su znazornené pre kazda vzorku na obr. 29.
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Vzorka

Obrazok 29 Grafické zndzornenie parametrov Ra a Rz

Parametre Rp a Rv dosahovali najmensiu hodnotu na vzorke P1, ato Rp = 3,08 um
aRv = 3,80 um. So zvySujucou sa rychlostou pohybu laserového zvizku na vzorke P2
vzrastli parametre Rp aj Rv na priblizne dvojnasobnu hodnotu, ale na vzorke P3 mierne
klesli, podobne ako to bolo pri parametroch Ra a Rz. Graf parametrov Rv a Rp je znazorneny
na obr. 30.
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Obrazok 30 Grafické zndzornenie parametrov Rp a Rv

Koeficient asymetrie posudzovaného profilu Rsk (obr. 31) je hodnota zaporna pre
vzorky P1a P2 a pre vzorku P3 je kladna. Vzorka P2 s hodnotou Rsk =-0,01 je vel'mi blizko
hodnote 0, ¢o vykazuje ist mieru symetrie povrchu. Povrch s hodnotou Rsk > 0 ma vacsie
mnozstvo Clenitych vrcholov a Rsk < 0 ma vécsie mnozstvo ¢lenitych priehlbin. Povrch s
kladnou hodnotou Rsk sa vyznacuje lepSou pril'navost'ou povrchu a povrchy so zapornou
hodnotou Rsk st vhodnejsie ako nosna plocha pre mensie mnozstvo vystupkov, ktoré sa

rychlo opotrebuju (Havlik 2012).
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Obrdazok 31 Grafické zndzornenie parametra Rsk
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Koeficient $picatosti posudzovaného profilu Rku na obr. 32 vykazuje pri vsetkych
vzorkach hodnotu Rku < 3 s ve'mi malymi zmenami hodndt aj pri velkej zmene rychlosti
pohybu laserového zvidzku. Tieto hodnoty menSie ako 3 znamenaja, Zze ich profily

pozostavaju z plochych vystupkov a priehlbin.
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Obrazok 32 Grafické znazornenie parametra Rku

Podr’a tabul’ky 10 a obr. 33 je vidiet pomer najvacsich vySok vystupkov profilov Rp
a najvacsich hibok priehlbin profilu Rv s najviaé$ou vyskou profilu Rz. Zatial' ¢o zmena
rychlosti pohybu laserového zvizku, a tym aj mnoZstvo celkovej transferovanej energie na
povrch malo vplyv na zvySovanie parametrov Rp a Rv medzi plochami P1 a P2, tak pomery
Rp/Rz a Rv/Rz ukazali zmeny minimalne. Najvacsi rozdiel bol namerany na ploche P1, ale

plochy P2 a P3 boli skoro identické pri oboch pomeroch.

Tabulka 10 Pomer Rp/Rz a Rv/Rz

Rp/Rz | RV/IRz
P1 0,45 | 0,55
P2 0,49 | 0,51
P3 0,48 | 0,52
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Obrazok 33 Grafické zndzornenie pomerov Rp/Rz a Rv/Rz

Pomocou elektronovej mikroskopie (SEM) bol pozorovany povrch opracovanych
vzoriek pri 100x priblizeni. Na vSetkych vzorkach je vidiet roztavenu a rychlo stuhnuta
vrstvu materialu. Prva vzorka (P1) na obr. 34a, pri ktorej je celkova transferovana energia
najvyssia (2 mJ), ma povrch najmenej drsny bez viditelnych pohybov laserového zvézku.
Vzorka P2 (obr. 34b) s celkovou transferovanou energiou 1 mJ ma Stvorcovy povrch, ¢o
znamena naznaky pohybov laserového zvdzku podla laterdlneho a tranverzalneho
posunutia. Na obr. 35 je vzorka P3 s jasne viditelnymi pohybmi lasera pri najmensej
vnesenej energii 0,5 mJ, so zaznaCenymi hodnotami lateralneho posunutia, transverzalneho

posunutia a aj priemerom laserového zviazku pri crosshatching stratégii.
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Obrdazok 34 SEM analyza vzoriek
a) P1, b) P2

100pm JEOL
15.0kV SEI WD 15.0mm 12:24:01

Obrazok 35 SEM analyza vzorky P3

Podla nameranych vysledkov ainformacii v kapitole 2 je zrejmé, ze hodnota
parametra Ra je na kazdej ploche vécsia ako 1, ¢o je v mnohych Stadiach oznacované ako
podmienka pre spravne fungovanie implantatu. Taktiez parameter RKu, ktorého hodnota je
mensia ako 3 znamena vacsiu Spicatost, a tym aj vacSie napitie v materiali, ktoré moze
ovplyvnit’ jav nazyvany stress shielding efekt. Pri vSetkych meraniach vzoriek bol parameter
od hodnoty Rku = 2,72 — 2,89, ¢o je v§ak len mierne pod uvazovant hranicu hodnoty Rku =

3. Meranim sa zistilo, ze zmena rychlosti pohybu laserového zviazku nema ziadny badatel'ny
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vplyv na parameter Rku. ZmenSovanim transferovanej energie sa zvySoval parameter Rsk,
ktory bol kladny len na ploche P3, kde dosahoval hodnotu Rsk = 0,05, ¢o vykazuje vicsie
mnozstvo ¢lenitych vystupkov podporujiacich hydrofilnost’, ¢o moéze vytvarat’ predpoklady
na zlepSenie oseointegracie oproti zapornym hodnotam Rsk nameranych na plochach P1
a P2. Ako najprospesnejsi povrch z hl'adiska drsnosti sa javi povrch P3, ktory vznikol
SnajvacSou rychlostou pohybu laserového zviazku, ¢im bola pouzitd najmensia

transferovana energia.

V tabulke 11 st namerané hodnoty zmécavosti povrchu metddou sediacej kvapky

pre glycerol a deionizovanu vodu.

Tabulka 11 Namerané kontaktné uhly vzoriek

Kvapalina 1(deg) | 2(deg) | 3(deg) | AP (deg) | SO (deg)
Deionizovana | 49 o7 | 5909 | 3300 | 31.25 1,99
P1 voda
Glycerol 2694 | 2397 | 2514 | 2535 150
Deionizovand | ;59 | 3515 | 3418 | 3652 | 3.25
P2 voda
Glycerol 2542 | 2840 | 3016 | 27,99 2.40
Deionizovand | 497 | 4543 | 4608 | 47,08 2,27
P3 voda
Glycerol 2491 | 2708 | 2612 | 26,04 1,09

Podr’a tabul’ky a grafu na obr. 36 je vidiet’ zvySujtci sa kontaktny uhol so zvySujucou
sa rychlostou pohybu laserového zviazku. Na vzorke P1 bol uhol namerany na deionizovanej
vode 31,25°, zvysenim rychlosti pohybu laserového zvézku 0 dvojnasobni hodnotu sa zvysil
na 36,52° a opdtovnym zvySenim rychlosti pohybu laserového zvizku na 2000 mm/s sa
zvysil na 47,08°. Ked’ sa pouzila ako meracia kvapalina glycerol, kontaktny uhol bol mensi
a nemal rovnaky trend stupania pri zvySovani rychlosti pohybu zvizku ako tomu bolo pri
merani s Vodou. Pri najnizsej rychlosti skenovania na vzorke P1 bol kontaktny uhol 25,35°.

Na vzorke P2 mierne stipol na necelych 28°, ale pri P3 klesol na necelych 26°.
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Obrazok 36 Graf kontaktnych uhlov

Na obr. 37 s zobrazené vzorky s umiestnenou kvapkou glycerolu a vody na ich
povrchu. Na prvej dvojici, obrazky 36a a 36b je vzorka P1, na ktorej bola pouzita rychlost
pohybu laserového zviizku 500 mm.s?®. Na 37a je na vzorke kvapka glycerolu, ktora
Vv porovnani s kvapkou vody na 37b ma mensi kontaktny uhol a viac prilne k povrchu. Tato
skutocnost’ je viditeI'na na v§etkych vzorkach, a je to z dovodu rozdielnej povrchovej energie
kvapaliny. Zatial ¢o voda ma povrchovii energiu priblizne 72 mJ.m2, tak glycerol
povrchovi energiu na hodnote 63,5 mJ.m?. Z toho dévodu glycerol dosiahne na povrchu
mensi kontaktny uhol v porovnani s vodou. Na vsetkych fotografiach na obr. 36 na l'avej
strane, t.j. obr. 37a, 37c a 37e je zmena v kvapke a kontaktnom uhle glycerolu nepatrna,
zmeny odhalil len vypocet uhlu pomocou See Systému. Na fotografiach na pravej strane,
37b, 37d a37f je pouzita deionizovana voda aje aj viditelna zmena Vv tvare kvapky

v zavislosti od nizSej vnesenej energie poc¢as obrabania laserovym zvidzkom.
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e)

Obrazok 37 Tvary kvapiek na meranych vzorkdch s pouzitou kvapalinou
a) P1 glycerol, b) P1 voda, c) P2 glycerol, d) P2 voda, €) P3 glycerol, f) P3 voda

Zo snimok sa urobil vypocet kontaktného uhla pomocou 3 bodov, ako je znazornené

na obr. 38.
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Obrazok 38 Ukadzka vyhodnotenia kontaktného uhla

Owens-Wendtovou metodou, ktord bola opisana v tretej kapitole, bolo potrebné
pouzit' dve rozdielne kvapaliny na vypocet povrchovej energie, a to s¢itanim disperznych
zloziek LW (%) a polarnych zloziek AB ().

Tabulka 12 Povrchova energia

Povrchova

energia 1 2 3 AP SO

(mJ.m?)
Y 62,58 64,14 61,53 62,75 1,31
P1 v 15,47 15,74 18,36 16,52 1,60
P 47,11 48,40 43,17 46,23 2,72
v 58,23 60,13 61,02 59,79 1,43
P2 v 26,91 17,48 14,80 19,73 6,36
P 31,32 42,65 46,22 40,06 7,78
Y 60,88 57,33 58,06 58,76 1,87
P3 v 44,68 33,38 35,75 37,94 5,96
P 16,20 23,95 22,31 20,82 4,08

V tabulke 12 ana obr. 39 su zobrazené merania kazdej vzorky pre celkova
povrchovu energiu v, ako aj disperzné a polarne zlozky. Najvyssia povrchova energia bola

zistena na vzorke P1, a to 62,75 mJ.m. Zvy3ovanim rychlosti pohybu laserového zvizku,
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¢im sa zmenSovala celkova transferovana energia, bola povrchova energia vzorky nizsia. Na
P2 klesla na 59,79 mJ.m? ana vzorke P3 na 58,76 mJ.m? Tym bola zistend priama

zavislost’ povrchovej energie od rychlosti pohybu laserového zvazku.
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Obrazok 39 Povrchova energia

Podl'a nameranych hodnot sa nasla zavislost medzi koeficientom asymetrie
posudzovaného profilu Rsk na obr. 31 apovrchovou energiou na obr. 39. Znizovanim
povrchovej energie sa zvySoval parameter Rsk, ako je zobrazené na obr. 40.

Na vzorke s celkovou transferovanou energiou 2 mJ (P1) bola dosiahnuta povrchova
energia 62,75 mJ.m2aRsk = -0,14 pm. ZniZenim transferovanej energie na 1 mJ (P2) sa
znizila y 0 necelé¢ 3 mJ.m a Rsk zvysilo 0 0,13 um. Avsak znizenim na Ep = 0,2 mJ (P3) sa
v zmenil 0 35 % predoslého znizenia medzi vzorkami P1 a P2 a zaroven sa zmenil Rsk 0 46
% predoslého zvysSenia medzi vzorkami P1 a P2. Bolo by zaujimavé tento trend sledovat’ na
viacerych meranych vzorkach s d’al§imi rychlostami pohybu laserového zvézku, a tym aj
transferovanymi energiami, aby sa zistilo, i zavislost’ tychto dvoch parametrov je skuto¢na

alebo nahodna.
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Obrazok 40 Porovnanie povrchovej energie a Rsk

Podla zistenych informacii a vykonanych merani je vhodnej$ia vzorka P1 z dovodu
niz8ich kontaktnych uhlov, a tym aj vyssej pril'navosti k povrchu, ktora je ziadtca pre lepsiu
oseointegraciu a prichytenie buniek a telesnych tekutin k implantatu. Na dant vzorku bola
pouzita rychlost’ pohybu laserového zvizku 500 mm.s? a celkova transferovand energia
laserovym zvizkom bola najvicsia, ato 2 mJ. Znizenim rychlosti laserového zvizku pri
zachovani konStantnosti ostatnych parametrov lasera by sa zvysila vnesend energia do
materialu pocas obrabania a dala by sa predpokladat’ vyssia povrchova energia, ktora by
znamenala aj mensi kontaktny uhol. Touto zmenou by sa dosiahla vSak len vhodnejSia
prilnavost’ implantatov, ale z hl'adiska drsnosti povrchu Ra, bola vzorka P1 s hrani¢nou
hodnotou Ra= 1,01 um. Pri odporti¢anej hodnote Ra =1 um by vzorka s mensou rychlostou
pohybu laserového zvizku dosiahla mensiu hodnotu Ra ako je odport¢ané, ¢o by mohlo
sposobit’ komplikacie s prichytenim buniek na povrch, atym by bola oseointegracia

pomalSia a menej €inna.

62



ZAVER

S narastajucim poctom implantitov V sucasnosti, je potrebné zaoberat' sa témami,
ktoré ovplyviuju ich spravnu funkciu v tele. V prvom rade st to materialy, ktoré nesmu
nepriaznivo vplyvat na ludsky organizmus, teda musia byt biokompatibilné.
Najpouzivanej$im biokompatibilnym materidlom na vyrobu implantatov je titan, ktory sa
vyznacuje nizkym modulom pruznosti, nizkou hustotou, vysokou biokompatibilitou
a koréznou odolnost’ou.

V teoretickej Casti diplomovej prace je podrobne opisany titan pouzivany v medicine,
ako aj titinové kompozitné materialy vyrabané praSkovou metalurgiou. Jej sucastou je aj
opis zmacavosti povrchu a metod jej hodnotenia.

V praktickej cCasti diplomovej prace je pozorovana zmena rychlosti pohybu
laserového zvizku, zvySovanim Ktorej sa zvySuje aj lateralne posunutie laserového zvizku,
ale zmensuje sa celkova transferovand energia vnesena na povrch. Na nameranych vzorkach
bol spozorovany rovnaky narast parametrov drsnosti Ra, Rz, Rp a Rv medzi vzorkami P1
a P2 ale mensi pokles hodnét na vzorke P3. Vyznamnym ukazovatel'om bol koeficient
asymetrie, ktory sa zvySoval od zapornej hodnoty na vzorke P1 a P2 az na kladnu na vzorke
P3. Tym sa da predpokladat zlepSenie prilnavosti povrchu na vzorke S kladnym
koeficientom asymetrie. Koeficient S$picatosti nezaznamenal ziadne vyrazné zmeny
v zavislosti na zmene rychlosti pohybu laserového zvézku. Pri pomeroch Rp/Rz a Rv/Rz ma
pri vSetkych plochach vagsiu hodnotu pomer Rv/Rz, ktory sa ale zvySovanim rychlosti
pohybu zvizku zmensil, a naopak pomer Rp/Rz sa zvacsil. SEM analyzou bol pozorovany
obrobeny povrch, ktory pri viacsej rychlosti pohybu laserového zvizku a mensej celkovej
transferovanej energii zaznamenal viditel'ny vzor pohybu laserového zvédzku s pouZitou
crosshatching stratégiou.

Meranim povrchovej energie vzoriek sa potvrdil klesajtci trend hodnoty povrchovej
energie pri zvysujlicej sa rychlosti pohybu laserového zvizku. S najnizSou rychlostou
pohybu sa dosiahol povrch snajvdc¢sou povrchovou energiou. Vsetky vzorky boli
hydrofilné, ked’Ze mali namerany kontaktny uhol niz8i ako 90°. NajmenSiu zmacavost’
vykazuje povrch na vzorke P3, vyrobeny pouzitim vykonu 4 W, frekvencie 20 kHz a
rychlosti pohybu laserového zvizku 2000 mm.s™. Na ziskanie vhodnejsieho povrchu sa
odporuca vyskum s kombinaciou zvySnych parametrov lasera s pouzitymi parametrami

Vv tejto diplomovej praci alebo experiment s pouzitim vzoriek zamerany na biotestovanie.
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